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AbkUrzungsverzeichnis

AIM
BMAD
BMD
Bone]
BV/TV

Conn.D
DA

DCL
E-Modul
FE
GOB]J

HDF5
IPL
ISQ
ITK
LDA
mhd
MIL
ParFE
PCA
raw
ROI
RSQ
SMI
Tb.N
Tb.Sp
Tb.Th
VOI
Voxel
VTIK

Datenformat der Micro-CT Bilder des Herstellers SCANCO Medical AG

Scheinbare volumetrische Knochendichte (engl. Bone Mineral Apparent Density)
Knochendichte (auch Knochenmineraldichte, engl. Bone Mineral Density)

Eine Sammlung von Plugins fir Image] (Plugins for bone image analysis in Image])
Volumen des Knochenmaterials zu dem gesamten Volumen. (engl. Bone Volume /
Total Volume)

Konnektivititsdichte (engl. Connectivity Density)

Grad der Anisotropie (engl. Degree of Anisotropy)

Digital Command Language (OpenVMS, Hewlett Packard)

Elastizitdtsmodul

Finite-Elemente

Datenformat der Micro-CT Bilder des Hetstellers SCANCO Medical AG, Definition
des Volumens

Hierarchical Data Format, erlaubt die Speicherung groB3er Datenmengen

3-D Volumen Analyse Tool von SCANCO Medical AG (Image Processing Language)
Datenformat der Micro-CT Bilder des Herstellers SCANCO Medical AG
Open-source Bibliothek zur Bildanalyse (Insight Toolkit)

Diskriminanzanalyse (Linear discriminant analysis)

Dateiendung, enthilt Informationen tiber das Rohbild (.raw)

Mean intercept length

Software zur Berechnung finiter Elemente (engl. fully-parallel p-FE code)
Hauptkomponentenanalyse (engl. Principal Component Analysis)

Datenformat Bild, benétigt eine beschreibende Datei (.mhd)

Region des Interesses (engl. Region of Interest)

Datenformat der Micro-CT Bilder des Herstellers SCANCO Medical AG

Struktur Modell Index (engl. Structure Model Index)

Die Anzahl der Trabekel (engl. Trabecular Number)

Der trabekulidre Zwischenabstand (engl. Trabecular Spacing)

Dicke der trabekuldren Struktur (engl. Trabecular Thickness)

Volumen des Interesses (engl. Volume of Interest)

Entspricht einem Datenpunkt im dreidimensionalen Raum
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1 Einleitung

Das Schultergelenk des Menschen bedingt als funktionelles Kugelgelenk malgeblich die
Beweglichkeit und funktionelle Integritit der oberen Extremitit. Da Schulterschmerz und
Dysfunktion im Schultergelenk im erwachsenen Alter im gréf3ten Teil der Falle auf Erkrankungen

b

der Rotatorenmanschette zurickzufthren sind [1], [2], [3], ist die korrekte Diagnostik wie die
optimale therapeutische Handhabe von herausragender Bedeutung fiir die erfolgreiche Behandlung

des Schulterschmerzes.

Da die Qualitit der Knochenstruktur im Oberarmknochen eine mal3gebliche Rolle fiir die Stabilitat
des Schultergelenkes spielt, werden im Folgenden die Rotatorenmanschette sowie der trabekulire

Knochen niher definiert. In einem dritten Abschnitt schlief3lich wird die Fragestellung erldutert.

1.1 Allgemeine Struktureigenschaften des Knochens

Das Skelett des Menschen besteht insgesamt aus 206 Knochen, wobei jedoch Variationen
beobachtet werden kénnen. Der Knochen selbst besteht in seinem Aufbau aus verschiedenen
Ebenen, welche wiederum in einem komplexen Zusammenspiel die besonderen Figenschaften des

Knochens begrinden.

Man kann auf der makroskopischen Ebene zwischen dem kortikalen und trabekuliren Knochen
unterscheiden. Geht man in den Bereich von 10 um bis 500 pm und betritt somit den
mikroskopischen Bereich, so kénnen hier Osteone, das Haversche Lamellensystem und Trabekel
identifiziert werden. Diese Betrachtungen kénnen tber den Submikrostruktur-, Nanostruktur- und

Subnanostrukturbereich weitergefithrt werden [4].

Knochen wird aus organischen und anorganischen Anteilen gebildet. An den organischen
Kollagenbiindeln sind anorganische Mineralien in Form von Hydroxylapatit sowohl an- als auch

cingelagert. Neben diesen beiden ist das drittgré3te Kompartiment Wasser [5].

Der kortikale, wie der trabekulire Knochen nehmen entscheidend Einfluss auf die Stabilitit des
Knochens. Vor allem der trabekulire Knochen wird im Anschluss weiter im Detail betrachtet.
Dabei sollte jedoch nicht aufler Acht gelassen werden, dass sich die Funktion des Knochens nicht
in seiner Stiitzfunktion erschopft. Vielmehr nimmt er auch eine wichtige Rolle als Calcium- und

Phosphatspeicher ein [5].

Der Knochen ist im Alltag verschiedenen Belastungen ausgesetzt. Diesen wird er durch seinen
komplexen internen Aufbau bestmdéglich gerecht. Dabei zihlt selbstverstindlich nicht nur die

GroBe des Knochens, sondern vor allem die Qualitit des Materials [6].
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1.2 Kortikaler Knochen

Wesentlichen Anteil am Skelett nimmt der kortikale Knochen mit etwa 80 % ein. Im Gegensatz
zum trabekuliren Knochen weist er nur ein sehr niedriges Oberflichen zu Volumen Verhiltnis

auf [7]. Dieses Verhaltnis ist einer nattirlichen Umverteilung unterworfen.

So stellt Mosekilde fest, dass eine Verschiebung der Zusammensetzung des Wirbelkérpers von
vorwiegend trabekuldren auf iiberwiegend kortikale Anteile auf Veranderung im Laufe des

Alterns zuriickzufihren sind [8].

Es variieren auch Aussagen dariiber, welche Rolle kortikale Anteile an der Gesamtfestigkeit des
Knochens spielen. Im lumbalen Wirbelkorper wird von einer Abnahme der Versagenslast bei
Abtrennung der Kortikalis von 45-75% berichtet [9], wihrend andere Studien nur einen Verlust

von etwa 10 % im Bereich der thorakolumbalen Wirbelkérper beschreiben [10].

1.3 Trabekularer Knochen

Die schwammartige Komponente des Knochens wird trabekularer Knochen genannt und wird in
den Enden der langen Réhrenknochen gefunden. Uberdies im Sternum, im Becken und in der
Wirbelsaule [11]. Pugh et al. beschreiben die Wichtigkeit der Tragfahigkeit der Trabekel sehr
eindrucksvoll anhand einer Analogie im Alltag. So sei es besser ein durchhingendes Stockwerk mit

einem Balken zu stiitzen, als einfach nur den Boden dicker zu gestalten [12].

Mit diesem Bild wird schon vereinfachend auf seine Aussage hingewiesen, die vor allem die
Stabilitit des trabekuliren Knochens in der Kontinuitit und der Anordnung seiner einzelnen
Trabekel sieht. So ist dieser Faktor wichtiger fir die Gesamtstabilitit als das erbrachte

Knochenvolumen oder der Anteil der kalzifizierten Matrix.

Auf die Wichtigkeit der Mikroarchitektur in Bezug auf die Knochenstabilitit weisen auch Delling
und Amling hin, wobei sie die Auswirkung der renalen Osteodystrophie auf die Infrastruktur des
Knochens besonders hervorheben [13]. Auf histomorphologischer Ebene befassten sich Hepp et
al. mit der Frage, inwieweit die Knochenstruktur lokalen Verinderungen im Humeruskopf
unterliegt. Dabei klirten sie, dass von kranial nach kaudal die Mikrostruktur wie auch die
Konnektivitit der Trabekel abnimmt. AuBlerdem wird im Humeruskopf in medialen und
posterioren Gebieten die héchste Knochendichte gefunden. Sowohl das Tuberculum majus als

auch das Tuberculum minus weisen hier niedrigere Werte auf [14].
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1.3.1 Mikroarchitekturale Parameter

Mittels der computertomographischen Untersuchung kénnen mikrostrukturelle Parameter des
Knochens erfasst werden. Diese geben Aufschluss iber die genaue Architektur und die
Eigenschaften der einzelnen Trabekel. So ist der Abstand dieser untereinander und die Dicke der
einzelnen von Belang. Auch kann als primire Gréle das Knochenvolumen per se betrachtet
werden. Dieses wird mit der gesamten gemessenen Probengréfie in Verbindung gebracht und

erlaubt eine Aussage tiber das vorhandene Knochenvolumen.

Die Ausrichtung der Trabekel ist von mechanischem Interesse. So geben verschiedene
geometrische Ausprigungen Aussagen dartiber ab, in welche Richtung eine mechanische Belastung

besonders effektiv Widerstand durch das Material erfahren kann.

Die Konnektivitit der Trabekel untereinander kann Information uber die mechanischen
Eigenschaften geben, fur die Strukturbeschaffenheit wie etwa platten- oder stabihnliche

Konfiguration gilt dies ebenso.

Die morphologischen Parameter unterliegen einer klaren Definition und anerkannten
Abkurzungen [15]. Im Weiteren werden die einzelnen Parameter mit ihrer Bedeutung und ihrer

mathematischen Herleitung kurz vorgestellt.

1.3.1.1 BV/TV

Dieser Parameter beschreibt das relative Volumen des Knochenmaterials zu dem gesamten

Volumen. Das letztere wird bestimmt durch das festgelegte VOI (Volume of Interest).
Es gibt zwei Optionen das relative Volumen zu berechnen:

Jeder als Knochen markierter Voxel steht in Relation zu dem als Hintergrund definierten Voxel.
Neben diesem voxelbasierten Ansatz gibt es noch die Méglichkeit die Oberfliche des Volumens
durch eine oberflichliche Netzbildung (sog. Meshing) zu definieren. Das so eingeschlossene

Volumen wird in Relation zu dem gesamten Volumen betrachtet.
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In Abbildung 1.1 wird das gesamte Volumen der Messung in blau abgebildet. Somit wird hier das
komplette Volumen der Probe dargestellt. In Gelb ist die Knochenstruktur wiedergegeben, welche
isoliert betrachtet das Volumen des Knochens abbildet. Aus dieser grafischen Darstellung wird
ersichtlich, dass das Knochenvolumen stets einen Bruchteil des gesamten Volumens ergibt und

daher in Prozent anzugeben ist.

Abbildung 1.1 Gesamtes Volumen und Knochenvolumen

Gesamtes Volumen (total volume) Knochen Volumen (bone volume)

Abbildung 1.1 zeigt das gesamte Volumen in blau, die knécherne

Struktur ist gelb gezeichnet
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1.3.1.2 Trabecular thickness

Die trabekulire Dicke (Tb. Th) bezeichnet die Dicke der trabekuldren Struktur. Zur Berechnung
dieser wird die als Knochen deklarierte Struktur maximal mit Sphiren ausgefullt. Der
Durchmesser dieser, den Trabekel ausfiillende Sphiren werden zur Berechnung des Mittelwertes
der trabekuliren Dicke herangezogen. Diese von Hildebrand und Ruegsegger [16] vorgestellte
Methode hat den Vorteil, dass die trabekulire Dicke direkt berechnet wird und kein zugrunde

liegendes Knochenmodell angenommen wird.

Hildebrand et al. [17] legen dar, dass die so errechnete trabekulire Dicke systematisch héher
ausfallt als diejenige der eine Modellannahme zugrunde liegt. Dies ist darin begriindet, dass jede

Knochenstruktur von der idealen platten-dhnlichen Struktur abweicht.

Die Methode wurde implementiert, indem eine ,,distance map* [18] aus Werten der Distanz
Transformation erstellt wird. Diese bedient sich der euklidischen Abstinde zwischen dem
jeweiligen Punkt in der Knochenstruktur und dem maximal entfernten, aber noch im Trabekel
befindlichen Radius. In Abbildung 1.2 wird die Dicke der trabekuldren Struktur visuell

angedeutet. Helle Regionen weisen auf dicke Trabekel, dunkle Zonen auf diinnere Trabekel hin.

Abbildung 1.2 Trabekulire Dicke und trabekuldrer Abstand

Th.Th

Abbildung 1.2 zeigt die trabekuldre Dicke (Tb.Th) und den trabekuliren
Zwischenabstand (Tb.Sp)
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1.3.1.3 Trabecular separation

Der trabekulire Zwischenabstand (Tb.Sp) wird mit den gleichen mathematischen Grundlagen wie
die trabekulire Dicke berechnet. In diesem Fall liegt der Fokus auf dem Zwischenraum, welcher
analog zur Trabekeldicke auf seine Abstinde hin gemessen wird. In Abbildung 1.2 ist das resultierte
Ergebnis von Bone] wiedergegeben. Helle Zonen weisen hier auf grole Zwischenabstinde hin,

wahrend dunklere Bereiche kleinere Raume markieren.

1.3.1.4 Trabecular number

Die Anzahl der Trabekel (Tb.N) wird dhnlich wie die direkt errechneten Parameter (Tb. Th/Tb.Sp)
gemessen. Hierbei wird der Abstand der mittleren Achse der Trabekelstruktur bis zur mittleren
Achse des nichsten Trabekels zu Rate gezogen [17]. Die mittlere Achse wird wie in den
Berechnungen oben mithilfe der ,distance transformation® gewonnen. Das Inverse dieser

mittleren Distanz ergibt die trabekuldire Nummer.

In Abbildung 1.3 werden exemplarisch die drei verschiedenen Methoden zur Errechnung der
trabekuliaren Indizes gezeigt. Die rote Kugel stellt die zu betrachtenden Distanzen in Bezug auf die

schematisiert dargestellten Trabekel dar. (In Anlehnung an [19]).

Abbildung 1.3 Trabekulire Indizes

Abbildung 1.3 zeigt drei verschiedene Methoden zur Errechnung der trabekuliren Indizes
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1.3.1.5 Conn.D

Nach Odgaard [20] ist die Konnektivitit (engl. Connectivity) die maximale Anzahl der Trabekel,
die abgetrennt werden kénnten, ohne die Struktur zu zerteilen. Aus dieser Annahme kann man
schlussfolgern, dass die Connectivity die Anzahl der Trabekel-1 ist [21]. Aus dieser Betrachtung

kann rickwirkend eine Definition des Trabekels hergeleitet werden.

Fir die Berechnung der Konnektivitit ist die Euler Nummer (y) von zentraler Bedeutung [22].
Dabei werden verschiedene Annahmen gemacht, wozu die Bettizahlen aus der Topologie bemiiht

werden, welche die globalen Eigenschaften eines Raumes beschreiben:

Beta0 (Bo) bezeichnet die Anzahl der Knochenstrukturen. Es wird immer eine zusammenhingende
Struktur angenommen, daher ist dieser Wert 1. Betal (1) steht fiir die Konnektivitit. Beta2 (§2)
bezeichnet die Anzahl der Knochenmarkhohlen, also den geometrischen Raum, der von der

trabekuldren Struktur umgeben ist.

Hier geht man davon aus, dass keine dieser Kavititen vollkommen von Knochen umschlossen ist,
also wird hier Null angenommen. Von diesen Annahmen ausgehen folgert Odgaard [20] folgende

Vereinfachung der Euler Nummer:

x=1=p (1)

Nach einfacher Umformung wird folgende Formel ersichtlich:

Br=1-x (2)

Die vorhergehende Definition impliziert, dass zur Berechnung der Konnektivitit die
Knochenstruktur als ein Ganzes vorliegen muss. Es konnen keine Einzelteile oder
Knochenfragmente in der Berechnung beriicksichtigt werden. Aus diesen Grinden ist ein
Reinigungsalgorithmus notwendig, der automatisch von der Software durchgefithrt wird. So bleibt
garantiert, dass nur eine Struktur vorliegend ist. Rauschen kann diese Bewertung empfindlich

beeinflussen.
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1.3.1.6  Structural model index

Ein Index tiber das strukturelle Modell (engl. Structural model Index, SMI) gibt Auskunft dartber,

welche geometrische Form der einzelnen Trabekel der Knochenstruktur zugrunde liegt.

Im groben kann zwischen einer stabihnlichen Form (engl. rod-like) und einer plattenihnlichen
Form (engl. plate-like) der Trabekel unterschieden werden. Zu bemerken ist dabei, dass die
Berechnung des Index tiber die Oberfliche und das Volumen der Knochenprobe abgeleitet wird.
Die Oberfliche wird durch eine Netzgeneration kalkuliert [23].

Unter idealen Bedingungen besitzt eine plattendhnliche Struktur einen Index (SMI) von 0, eine

stabahnliche Struktur einen Wert von 3. Runde Sphiren gehen gegen 4.

Einen Nachteil der Berechnung stellen sehr dichte oder konkave Strukturen dar. So kann der Index
bei sehr dichten Strukturen ebenso negativ ausfallen [23]. Auch bei konkaven Strukturen ist dies

der Fall, so dass in der Summe gesehen die Interpretation des SMI schwierig sein kann.

Sie erlaubt jedoch die Charakterisierung und die Quantifizierung morphologischer Umwandlungen

im Alter.
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1.3.1.7 Degree of Anisotropy

Der Grad der Anisotropie (engl. Degree of Anisotropy, DA) beschreibt die Richtungsabhingigkeit

der internen Knochenstruktur.

Nimmt man eine Anisotropie des Materials an, kann von einer unterschiedlichen Ausrichtung der
einzelnen Trabekel ausgegangen werden. Sie sind also nicht homogen im Raum verteilt, sondern
bevorzugen in ihrem Aufbau eine gewisse Richtung. Dies wirkt sich auf die Stabilitit aus, die in

diesem Fall richtungsgebunden ist.

Die mathematische Herleitung ist etwas komplexer und ist von Odgaard gut beschrieben worden

[20] und lasst sich auf Harrigan und Mann [24] und Whitehouse [25] zuriickfiihren.
Mehrere Parameter sind fir die Berechnung des Anisotropiegrades notwendig.

Mithilfe einer Linie wird gemessen, wie oft im binarisierten Raum ein Wechsel zwischen den
Strukturen stattgefunden hat, wie oft also der Knochen durch die als Hintergrund definierte
Struktur unterbrochen wurde. Das Verhiltnis der Linge des Messungsstrahls zu den

Unterbrechungen wird als ,,Mean intercept length* (MIL) bezeichnet.

Dieser Untersuchungsstrahl wird aus allen Richtungen durch die Probe gesandt und so ein
Mittelwert generiert. Aus der Summe dieser wird vereinfacht ausgedriickt eine mehrdimensionale
Matrix gebildet. Uber ein Polardiagramm kann aus diesen Daten ein Ellipsoid, eine Ellipse im
dreidimensionalen Raum, gebildet werden. Die Eigenvektoren geben in diesem Ellipsoid Angaben
tber die Richtung der Achsen, die Eigenwerte (eng. Higenvalues) bezeichnen drei aufeinander

senkrecht stehende Radien.

Die Berechnung der Anisotropie gibt einen starken Anhaltspunkt beziiglich der Stabilitit des
Knochenmaterials und beeinflusst diese maligeblich, da Krifte von verschiedenen Seiten

auftretend im anisotropen Material unterschiedliche Reaktionen und Gegenkrifte hervorrufen.
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1.3.2 Biomechanische Parameter

1.3.2.1 Spannung
Es wird zwischen verschiedenen Arten von Spannungen unterschieden.

Im mechanischen Bereich lisst sich grob die Spannung definieren, die durch Kompression auftritt,

die durch Dehnung auftritt und schlieBlich diejenige, die durch Scherkrifte ausgelost wird.

In der biomechanischen Belastungsprobe treten zumeist alle drei Spannungen in Kombination auf,
auch wenn man beabsichtigt, nur eine Spannung zu ermitteln. Schon ein einfacher
Kompressionstest bewirkt Scherkrifte im Winkel von 45 Grad zur Kompressionsrichtung. Da
oftmals die Probe in Scherrichtung weniger Stabilitit aufzuweisen hat als in die pure
Kompressionsrichtung, lduft ein Versagen der Probe haufig auf ein Versagen in Scherrichtung

hinaus [206].

Die Spannung o wird mathematisch definiert durch den Betrag der Kraft in Newton (N) geteilt
durch die Fliche in Quadratmeter (m?). Die daraus resultierende Einheit ist Pascal (Pa) = N/m’

Die Formel wird in folgender Gleichung dargestellt.

F
Spannung = o = lATl (3)

1.3.2.2 Dehnung

Die Dehnung hat keine Einheit, sondern kann in % der Deformierung angegeben werden. Dieses
entspricht dem Dehnungswert multipliziert mit 100. Ein Prozent Deformation entspricht somit
ciner Dehnung von 0,01. Sie wird mathematisch hergeleitet durch die Division der
Lingenidnderung Al durch die Ursprungslinge lp. Die mathematische Formulierung wird in

folgender Gleichung ersichtlich:

Al
Dehnung =e=l— (4)
]
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1.3.2.3  Poissonzahl

Die Poissonzahl v ist auch als Querkontraktionszahl bekannt. Sie ist wie die Dehnung einheitslos
und ist fur verschiedene Materialien bereits vorgegeben. Ashman et al. [27] ermittelten
Querkontraktionszahlen des Hundefemurs von 0,26 bis 0,45. Beim Menschen wurden Werte von
0,22 bis 0,42 ausgemacht. Damit wird eine gewisse Spannweite von moglichen
Querkontraktionszahlen vorgegeben, die wiederum in Simulationen wie der Finite-Elemente-

Methode Anwendung findet.

Es werden zur Berechnung der Poissonzahl die Dehnung und die relative Dickendnderung
herangezogen. Bei Stauchung eines Objektes kann beobachtet werden, dass es sich verformt und
in der Dicke zunimmt. Analoges ldsst sich bei der Dehnung sehen, nur dass hier die Dicke
abnimmt. Das negative Verhiltnis der Dickendnderung zur Lingeninderung wird durch die

Poissonzahl beschrieben und wird folgendermal3en ausgedriickt:

VR

)

(5)

1.3.2.4  Streckgrenze

Die Streckgrenze (im Englischen Yield Strength oder Yield Point) bezeichnet den Punkt in dem
biomechanischen Spannungs-Dehnungs-Diagramm, ab welchem eine dauerhafte plastische

Verformung des Materials angenommen werden muss.

Solange der Druck unterhalb dieses Punktes bleibt, kehrt das zu priifende Material wieder in seinen
Ausgangszustand zurtick. Beim Knochen hat bis zu dieser Grenze nur eine elastische Stauchung
stattgefunden. Uberschreitet man diesen Punkt, so gibt es strukturelle Deformationen und somit

Frakturen des Knochens.
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1.3.2.5 Spannungs-Dehnungs-Diagramm

In Abbildung 1.4 wird exemplarisch ein Spannungs-Dehnungs-Diagramm gezeigt.

1. Die Achsen bezeichnen den Stress (Y-Achse) und die Dehnung (X-Achse)

2. Die eingezeichneten Punkte im Detail:

Maximaler Stress: dieser Punkt gibt den maximalen Stress an, dem die Probe

a.
standgehalten hat und ab dessen durch einen strukturellen Bruch ein deutliches
Absinken der Widerstandsfahigkeit resultiert

b. Yield Strength: Der Punkt ab dem eine plastische Verformung aus der Elastizitit
heraus beginnt

c. Punkt an dem die Probe noch keinen Stress etrfahren hat

*  Der Bereich in dem die Steigung als reprisentativ fir den E-Modul erachtet
wurde, ist mit einem Stern versehen

Abbildung 1.4 Spannungs-Dehnungs-Diagramm
ung pannungs-Dehnungs-Diagra HG1A

a
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n
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Abbildung 1.4 zeigt ein klassisches Spannungs-Dehnungs-Diagramm
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1.4 Finite-Elemente Methode

Die Finite Elemente Methode wurde in den 50er und 60er Jahren des letzten Jahrhunderts erstmals
von Ingenieuren zur Anwendung gebracht. Der Name der Methode leitet sich von denen einen
Korper definierenden Elementen ab. Ein beliebiger Korper wird durch ein Netz endlicher

Elemente beschrieben und stellt daher eine Naherungsfunktion fiir diesen dar.
Die Elemente werden durch eine Anzahl von Parametern beschrieben:

Diese sind in einem mechanischen Modell zum Beispiel Verschiebungen, welche an den
Knotenpunkten abgreifbar sind. Zusammengesetzt ergeben die verschiedenen Komponenten ein
Gleichungssystem, welches numerisch gelost werden kann. Durch die stetig voranschreitende
Optimierung der Hard- und Software koénnen ohne weiteres mehrere Millionen Unbekannte in
diesem System in einem vertretbaren Zeitaufwand berechnet werden. Finite-Elemente Analysen

auf mikrostruktureller Ebene werden MicroFE Untersuchungen genannt.

1.4.1 Youngscher Modul

Aus der MicroFE Untersuchung wird die Reaction Force ausgegeben. Mittels dieser lasst sich das

E-Modul errechnen. Hierzu werden folgende Formeln zur Berechnung herangezogen:

Aus den oben durchgefithrten Berechnungen sind die variablen Werte, sowie aus der Probe selbst

die fixen Variablen bekannt.

Elastizititsmodul:
o Spannung(N
F_2_5p gN) (6)
e Dehnung(mm?)
Spannung:
F Kraft(N)
o=—=—""——"— ( 7 )
A  Fliche(mm?)
Dehnung:
Al Langenanderung(mm)
€ = (8)

- 1y, Ausgangslange(mm)
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Die fixen Variablen setzen sich zusammen aus:

A, (Fliche)
Al (Langenanderung)

Die Fliche ist durch die fixe Fingrenzung des VOI gegeben. In unserem Fall ist sie durch den
Durchmesser der Ellipse bestimmt. Dieser liegt bei 339 Pixeln (2D), was in unserem Fall 7,458 mm
entspricht (339 X 0,022 mm). Die notwendige Berechnung der Fliche ist bei einem Kreis wie in
nachstehender Formel (9) definiert. Als weiteres ist die Lingeninderung als Verschiebung

vorgegeben. Sie betrigt bei allen Proben 0,1 mm.

T * d?

9
2 (9)

Flacheg,eis =

Zusitzlich zu den fixen Variablen werden zur erfolgreichen Berechnung des Youngschen Moduls

folgende variablen Werte benotigt:

F (Kraft)
lo (Ausgangslange)

Die Kraft wird als Reaction Force in Newton direkt aus der Berechnung ausgelesen und ist mit
negativem Vorzeichen versehen. Aufgrund der Lingendifferenz der verschiedenen Probenkérper
muss die Linge Gber die Anzahl der vorhanden Schnitte eines Stapelsatzes in Erfahrung gebracht
werden. Auch hierbei kann die Linge in mm durch die Isotrope Einstellung der Auflésung leicht

durch die Multiplikation der vorhanden Schnitte einer Probe mit 0,022 erreicht werden.
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1.4.2 Tissue Modulus

Der Tissue Modulus bezeichnet die Festigkeit des Materials. Also nicht wie der E-Modul die
Steifigkeit des gesamten Materials, welche auch die Geometrie der Probe miteinschlief3t, sondern
nur die Eigenschaften des (Knochen)Materials [28]. Hier wird zur Kalkulierung des E-Modulpasr:

ein Wert von 19 GPa angenommen.

Zur Riickberechnung des mittleren Tissue Modulus wird die Formel wie folgt angewandt:

Modulus,pybezeichnet den Young Modul wie er im Experiment gemessen wurde,

Modulus g bezeichnet den Young Modul wie er in der Micro-FE Untersuchung mithilfe des

angenommen Tissue Modulus von 19 GPa errechnet wurde.

TissueModuluS:

T Modulus,y,, (10)
issue - o
Modulus—angnommen Moduluscalc

Daraus folgt:

Modulusgy,,

Tissue = 19Gpa
l Modulus p >kMOduluscalc
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1.5 Einfluss auf die Struktur und Festigkeit des Knochens

1.5.1 Osteoporotische Alteration

Deutschland befindet sich in einer problematischen Situation, in der der demographische Wandel
zugunsten einer stetig alternden Gesellschaft voranschreitet. Jedoch ist davon nicht nur
Deutschland betroffen, sondern der ganze europiische Raum. Sinn [29] findet drastische Worte,
indem er die demographische Entwicklung als die grof3te Herausforderung Europas darstellt, ohne

deren Losung alle anderen Probleme nur sekundiren Charakter besitzen.

Auch wenn diese Aussage eher auf sozio6konomische Auswirkungen der Alterung abzielen, zieht
die Uberalterung der Gesellschaft massive Konsequenzen beziiglich der Verteilungsmuster von

Krankheiten und deren Auswirkung auf die Lebensqualitit des Einzelnen nach sich.

Hinzu kommen die steigenden Kosten, die konsekutiv vom Gesundheitswesen getragen werden
missen. Die den demographischen Wandel beeinflussenden Faktoren stellen Fertilitit, Mortalitit,
die Migration und die Struktur der Gesellschaft dar [30]. Nach einer erheblichen Zunahme der
Bevolkerung in Deutschland in den 1960 Jahren nimmt die Fertilititsrate stetig ab, was aus

sozio6konomischer Sicht mit der Kombination mehrerer Faktoren begriindet werden kann:

So ist es laut Sinding [31] allgemeiner Konsens, dass unter anderem gehobener Lebensstandard,
Urbanisierung, Industrialisierung, Bildung und bessere Gesundheit zu einer differenten
Wahrnehmung beziiglich der Kosten und Nutzen von Nachkommenschaft fihren. Auch stellen
Sutrisno und Handel [32] den Nutzen der spezifischen Gesundheitsversorgung in Deutschland
heraus. Diese wird jedoch durch die Verlagerung der Altersstruktur vor grofle Herausforderungen
gestellt. Im Verlauf des Lebens nimmt nicht nur die Morbiditit der einzelnen Personen zu, sondern
vor allem auch die Privalenz der Multimorbiditit [33]. In dieser Studie wurde Hypertension als
Krankheit mit der héchsten Pravalenz beider Geschlechter ausgemacht (Minner 25,6 %, Frauen
26,3 %). Osteoporose stellt sich als die Erkrankung mit der sechsthiufigsten Pravalenz bei den
Frauen dar mit 15,1 %, wohingegen es bei den Minnern mit 4,4 % weit weniger hdufig beobachtet
wurde. In einem 2003 in Deutschland durchgefiihrten Gesundheitssurvey lag der Anteil der
Osteoporoseerkrankungen bei Frauen im Alter von 45 bis 54 Jahren bei 3,4 %, wihrend er bei iiber
75-Jdhrigen bei 23,7 % lag. Dies zeigt in Deutschland eine starke Zunahme der Osteoporose im
Alter, welche im Kontext der demographischen Entwicklung betrachtet in den nichsten Jahren

konsequenterweise eine starke Zunahme erfahren wird.
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1.5.1.1 Klassifikation

Die Klassifikation und die Deklaration der Osteoporose stimmen nicht immer mit dem erhShten
Frakturrisiko Giberein. Daher fordert Melton eher das absolute Frakturrisiko als die Osteoporose
zur Einteilung im klinischen Alltag zu Rate zu ziehen [34]. Es wird dabei auch zur Sprache gebracht,
dass die Abschitzung der Knochendichte (BMD) in g/cm?® bei der Unterscheidung zwischen
Frauen und Minnern problematisch sein kann, da die Fliche zwar korrigiert wird, aber nicht die
Tiefe, wie es beim Volumen im adjustierten BMAD (scheinbare Knochendichte) in g/cm’ der Fall
ist. Vielleicht ist es auch diesem Fakt zuzuschreiben, dass von Williams et al. [35] kein
Zusammenhang zwischen den maximalen Belastungen eines Knochenankers und dem BMD in
g/ cm?® beim Humeruskopf gesehen wurden. Nimmt man das trabekulire BMD g/ cm’in Betracht,

so korreliert es am Humeruskopf mit der Ausreil3kraft wie Tingart et al. zeigen konnten [30].

Wollte man die Frakturen bestimmen, welche mit der Osteoporose assoziiert sind, so ist auch der
Bevolkerungsverteilung Augenmerk zu schenken. So stellen Court-Brown und Caesar fest, dass die
Epidemiologie der Frakturen einem stindigen Wandel unterworfen ist. So stellen etwa 30 % der
Frakturen bei Minnern osteoporotisch bedingte Frakturen dar, wihrend dieser Prozentsatz bei

Frauen mit 66 % noch um einiges héher ausfallt [37].

1.5.1.2  Einfluss auf die trabekuldre Charakteristik

Der Knochen vetliert im Laufe der Zeit nicht nur an Knochenmasse, auch auf struktureller Ebene
ergeben sich grofle Verinderung. So konnten Grote et al. [38] zeigen, dass der altersabhingige
Verlust von Knochenmasse in der Wirbelsdule auch der Transformation der Trabekel von einer
plattenartigen Struktur hin zu einer stdbchenartigen Struktur geschuldet ist. Dieser Umbau war in
der Wirbelsdule nicht tiberall gleich stark ausgeprigt, so dass hier auch von intervertebralen
Knochendichteunterschieden ausgegangenen werden kann. So wiesen die zervikalen Wirbelkorper

eine dichtere trabekulare Struktur auf als die thorakalen oder lumbalen Wirbel.

Auf die unterschiedliche Rolle, der unter Druck und unter Zug stehenden Trabekel gehen
Kawashima und Uhthoff ein, indem sie feststellen, dass in allen Regionen des proximalen Femurs
Knochenverlust im gleichen Ausmaf auftritt und am ehesten durch eine Abnahme der trabekuliren
Dicke erklirt werden kann. Da der Verlust von Dicke sowohl die Trabekel unter Zug als auch die
Trabekel unter Druck gleichermallen betrifft, entsteht aus der Ausdinnung der unter Zug
stehenden Trabekel am ehesten ein Loch und konsekutiv ein Kontinuititsdefizit, wihrend die unter

Druck stehenden Trabekel selbst bei ernsthafter Osteoporose keine Perforation aufweisen [39].
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Einen etwas differenzierten Blick er6ffnen Aaron et al. [40], die feststellen konnten, dass die
trabekuldre Transformation geschlechtsspezifisch ist und somit bei Mann und Frau unterschiedlich
ausfallt. So wird der Knochenverlust bei Frauen eher durch den Wegfall von Trabekeln erklirt,
wihrend beim minnlichen Gegenpart eher die Ausdiinnung der Trabekelstruktur zu beobachten
ist. Ahnlich differenziert Mosekilde, der die Abnahme der trabekuliren Dicke eher in horizontal
verlaufenden Trabekeln verorten konnte, wihrend die mittlere Dicke des Trabekels im Alter

gleichblieb [41].

Mit der Frage, ob der Verlust der Tragfahigkeit auch mit der Beschaffenheit des zugrundeliegenden
Materials erklirt werden konnte, beschiftigen sich Ding et al. [42] am Beispiel des humanen
Tibiaknochens. Da die Materialbeschaffenheit tiber das Alter gesehen in etwa konstant bleibt, wird
auch hier der Abfall der biomechanischen Eigenschaften eher auf die Abnahme der

Knochensubstanz als auf eine Alteration des Knochenmaterials zurtickgefiihrt.

In einem weiteren Aufsatz wird der Verlauf der trabekuldren Dicke und des SMI im Tibiaknochen
anhand des Alters untersucht [43]. So erfihrt der SMI und die trabekuldre Dicke vom 20. bis zum
80. Lebensjahr keine signifikante Anderung. Diese wird erst nach dem 80. Jahr statistisch
signifikant. Mit Vorsicht sind die Ergebnisse zu interpretieren, da in dieser Studie kein

ausgewogenes Verhiltnis zwischen Frauen und Minnern bestand.

Das Alter als bestimmendes Mal3 fiir die Knochenqualitit wird von Mosekilde herausgestellt [8].
Aber nicht nur das Alter, sondern auch geschlechtsspezifische Faktoren spielen eine grof3e Rolle.
Es wird die im Vergleich zu den Frauen héhere Knochenmasse bei jungen Mannern zwischen 20
und 30 Jahren betont, sowie auf die nur bei den Minnern vorkommende kompensatorische

Mehrung der Knochengréf3e in den vertebralen Wirbelkorpern.

Auf die Tendenz bei Frauen im Alter ab 50 Jahren grélere Unterbrechungen des trabekuliren
Netzwerk aufzuweisen, wird speziell hingewiesen. Durch eine Ubermillige Aktivitit der
Osteoklasten wird die Resorption und damit die Tiefe der Ausbuchtungen im Trabekelwerk erhoht.
Dieses fihrt schlieBlich zu deren Perforation und damit zur Konversion von eher plattenartigen

Strukturen hin zu stibchenartigen Trabekeln [44].
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1.5.1.3 Nahrung und Hormone

Wie von Patsch et al. [45] gezeigt, kann die Nahrungsmittelaufnahme zu einer Verinderung der
Knochenstruktur fiihten. So verinderte sich der Knochen von untersuchten Miusen, die eine
hochkalorische Ernahrung bekamen, von einer Plattenstruktur hin zu einer stabférmigen Struktur,
wie dies auch bei der Osteoporose gesehen werden kann. Wahrend sich die trabekulire Dicke nicht

zu dndern schien, wurde ein offensichtlicher Knochenverlust beobachtet.

Ebenso konnte bei einer vierwochigen Didt mit einer kohlenhydratarmen und fettreichen Kost bei

minnlichen Ratten eine Abnahme des relativen Knochenvolumens festgestellt werden [46].

Des Weiteren sei hier kurz das Parathormon (1-34) genannt, welches in der Lage ist, die trabekulire

wie die kortikale Dicke positiv zu beeinflussen [47].
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1.6 Rotatorenmanschette

1.6.1 Definition

Die Rotatorenmanschette umgibt kappenférmig als Zusammenspiel verschiedener Muskeln das
Schultergelenk (siche Abbildung 1.5 [48]). Aufgrund der relativ kleinen Gelenkpfanne trigt sie
maf3geblich zu deren Stabilisierung bei. Sie wird gebildet durch den M. infraspinatus, M. teres

minor, M. subscapularis, die lange Bizepssehne und schlieBlich den M. supraspinatus [49].

Abbildung 1.5 Schultergelenk

Tuberculum Incisura
Proc. cora-  supraglenoidale  Clavicula  scapulae
coideus

Acromion

Caput humeri \/ -

Tuberculum
minus

Tuberculum

Cavitas
glenoidalis

Sulcus inter-
tubercularis

Tuberculum
infraglenoidale

Margo
lateralis

Abbildung 1.5 zeigt das Schultergelenk und die Gelenkflichen [48]
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1.6.2 Geschichte

Erste Beschreibungen einer Ruptur einer der Sehnen der Rotatorenmanschette lassen sich schon
sehr frith datieren. So beschrieben Monro et al. 1788 und Smith 1834 Verinderungen und Risse
unter anderem an der Supraspinatussehne [50], [51]. Eine erste operative Intervention ist von
Codman bekannt, der eine retrahierte Supraspinatussehne im Januar 1911 im Massachusetts
General Hospital mittels einer Naht ,,a distance® versorgte. Auch wenn die Sehne nicht vollstindig
operativ zusammengefiigt werden konnte, so reichte dies Verfahren jedoch aus, um die Funktion

der Sehne wiederherzustellen [52].

1.6.3 Pravalenz

Schiden an der Rotatorenmanschette sind stark mit dem Alter korreliert. So konnten Sher et al.
[53] eine klare Hiufung von Sehnenrissen bei Patienten alter als 60 Jahren feststellen (54 %),
wihrend diese bei der Gruppe bis 40 Jahren nur bei 4 % auftraten. Ahnlich verhielt es sich bei
vollstindigen Rissen welche in der jiingeren Gruppe in keinem Fall, in der Gruppe tber 60 Jahren
bei 13 (28 %) feststellbar waren. Ahnliche Beobachtungen machten Yamaguchi et al. [54], die ein
durchschnittliches Alter von 58,7 Jahren bei einseitigem und 67,8 Jahren bei beidseitigem
Vorkommen feststellten. Auch wenn Lisionen im Alter eher vorzufinden sind, kann die
Supraspinatus Sehne im Alter von 60 und 70 Jahren noch Belastungswerte von 830-1200 N
erreichen [55]. Aus diesem Grund sind Risse in der Rotatorenmanschette auch im fortgeschrittenen

Alter nicht zwangslaufig auf rein degenerative Prozesse zurtickzufiihren.

Ebenso wurde eine erhohte Wahrscheinlichkeit von kontralateralem Vorkommen konstatiert, bei
Beobachtung ecines vollstindigen symptomatischen Risses. In einer Studie an 249
Leichenpriparaten konnten bei 7 % komplette und bei 13 % teilweise Rupturen der Supraspinatus
Sehne nachgewiesen werden [56]. Teilweise Risse sind an der Rotatorenmanschette meistens an
der Sehne des M. Supraspinatus auszumachen. Wihrend sie manchmal auf den M. Infraspinatus
tbergehen konnen, sind alleinige Lisionen der Sehnen der ubrigen beteiligten Muskeln der

Rotatorenmanschette eher eine Seltenheit [57].
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1.6.4 Diagnostik

Zur Diagnostik stehen verschiedene Methoden zur Verfiigung. Die einfache Rontgenaufnahme als
initialer Screening Test [58] kann FEinblick geben in den acrohumeralen Spalt, welcher zur
Gradbestimmung der Arthropathie der Rotatorenmanschette herangezogen werden kann [59]. Fur
vollstindige Risse ist sowohl der Ultraschall wie auch die Kernspintomografie und die MR-
Arthrographie geeignet [60], [58]. Weniger akkurat sind diese Untersuchungsmethoden bei der

Diagnostik teilweiser Risse.

1.6.5 Therapie

Ein fruhzeitiges operatives Handeln wird bei Schwiche und substantieller funktioneller
Einschrinkung angeraten [61]. Auch bei einem chronischen Verlauf fiihrt dieser Ansatz zu einem
verbesserten Gesundheitszustand [62]. Selbst wenn durch eine postoperative Kernspintomografie
cine erfolgreiche Wiederherstellung nicht dokumentiert werden kann, profitiert der Patient im
Allgemeinen durch abnehmenden Schmerz, sowie gesteigerte Funktionsfihigkeit und

Kraftzunahme [63].

Ein vollstindiger Sehnenriss hat tiefgreifende Verinderung des Muskels zur Folge. So kommt es
auf der einen Seite zu einer Hypotrophie, auf der anderen Seite zu einer Einlagerung von Fettzellen.
Wihrend eine erfolgreiche Behandlung der muskuliren Atrophie entgegenwirken kann, ist die

Infiltration des Gewebes mit Fettgewebe nicht mehr rickgingig zu machen [64].

Dwyer et al. konnten aufgrund der Auswertung von kernspintomografischen Aufnahmen
schlussfolgern, dass prioperative Befunde einer retrahierten Sehne im Folgenden nur eine partielle
operative Wiederherstellung erlauben [65]. Dies deckt sich mit der Empfehlung von Favard et al.,
dass auch eine teilweise Wiederherstellung unter Umstinden angemessen ist, um so die Grundlage

einer ausreichenden Schulterfunktion zu schaffen [66].
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1.6.5.1 Operative Optionen

Bei einer Refixation der Sehne an den Knochen kann zwischen transossiren Nihten und
Fadenankern unterschieden werden [2]. Es konnte gezeigt werden, dass die Ausreilkraft der
transossiaren Naht weder bei gesundem noch bei osteopenem Probenmaterial den Fadenankern
eindeutig Gberlegen ist, so dass diesbeztiglich keine eindeutige Indikation zu einer offenen
Operation gegeben werden kann [67]. Die Knochenqualitit, der Ankertyp und die Ortliche
Fixierung des Ankers tiben maf3geblichen Finfluss auf das Outcome aus [68]. Ebenso beeinflusst
die Ankertiefe das Resultat der Intervention [69]. Die Qualitit des Knochens kann lokal gemindert
sein, da durch Verlust der Ansatzsehne ein signifikanter Unterschied in der Knochendichte
festgestellt wurde. Hinzu kommt eine gro3e Variabilitit der Knochendichte im Humeruskopf [70].
Die Interaktion mit dem Knochen betonen auch Gabet et al., welche die hohe Bedeutung der
Interaktion zwischen Anker und Knochen im Tiermodell untersuchten und das Versagen dessen

primar mit der Qualitit der umliegenden Trabekel in Verbindung brachten [71].

1.6.5.2 Outcome

Im Allgemeinen kann festgestellt werden, dass eine gute Heilung der Sehne das Ergebnis nachhaltig
beeinflusst. Dies ist wahrscheinlicher bei Patienten, welche jiinger sind als 65 Jahre, Nichtraucher
sind, oder mit einem frischen Riss der Sehne vorstellig werden [66]. Die arthroskopische
Versorgung wird gemeinhin als Goldstandard angesechen, vor allem wegen der reduzierten

Invasivitit und den selteneren Komplikationen [72], [73].

Burkhart et al. stellten dartiber hinaus nicht nur die guten und sehr guten Resultate aufgrund der
operativen Versorgung dar, sie konnten auch zeigen, dass diese nicht von der Grof3e des Risses
abhingig war und dass auch eine spite Diagnosestellung keine Kontraindikation darstellt, eine
arthroskopische Intervention durchzufthren [74]. Neuere Studien konnten zudem den Vorteil
einer ,,double-row suture bridge™ im Vergleich zu einer ,,single-row* Technik in der Behandlung

eines isolierten supraspinatus Risses aufzeigen [75].
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1.7 Fragestellung

Je nach operativem Ansatz liegt der Schwachpunkt der Refixation der Sehne entweder direkt am
Knochen, wie beim transossiren Tunnel, oder an der Sehne, wie bei der Refixation durch
Fadenanker [76], [77]. Aufgrund der Komplexitit dieser Beziehung zwischen dem Knochen, dem
darin verankerten Fadenanker, der anschlieBenden Naht sowie der Sehne, darf in der Betrachtung
der Gesamtstabilitit kein Faktor auler Acht gelassen werden. Da jedoch schon viele Studien die
biomechanische Stabilitit von Fadenankern an humanen [78], [706], [79], [67], [80], [81], [82] sowie
porkinen [83], [84], [85], [80], bovinen [69], [87], [88], [89] und ovinen [2], [90], [91], [92] Proben
untersucht haben, soll die hier vorliegende Arbeit die biomechanische Vergleichbarkeit dieser
angesprochen Spezies in Bezug auf die humanen Proben kritisch prifen. Hierzu werden sowohl
mikroarchitekturale ~Parameter als auch biomechanische Testungen wund virtuelle

Stabilitdtsparameter zu Rate gezogen.

1.7.1 Mikrostruktur des Knochens

1.7.1.1  Micro-CT Untersuchung

Die Mikrostruktur des Knochens ist ein wichtiger Faktor, um Riickschlisse auf die Stabilitit und
die Frakturwahrscheinlichkeit des Knochens zu ziehen. Diese Daten werden aus Micro-CT Bildern
von trabekulirem Knochen gewonnen und von spezieller Software auf architekturale Merkmale
hin untersucht. In einem ersten Teil werden die mikroarchitekturalen Parameter des trabekuliren

Knochens mithilfe eines Micro-CT Scanners und dessen Workstation errechnet.

Frage:

- Wie lauten die mikroarchitekturalen Parameter im trabekuliren Knochen?
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1.7.1.2 Vergleich zweier Ansdtze des Postprocessing

Neben herstellerspezifischen Softwareangeboten wie in unserem Fall von Scanco zielt auch immer
mehr freie Software auf die Berechnung der mikroarchitekturalen Parameter des Knochens ab.
Offene oder freie Software gewihrleistet grof3itmogliche Unabhingigkeit von finanziellen Mitteln
durch ihren kostenlosen Bezug und weitgehende Plattformunabhingigkeit durch Portierung auf
verschiedene Systemgruppen wie Unix, Windows oder Mac OS (X). Ebenso sind die
Hardwareanforderungen meistens durch die Qualitit der Untersuchung, nicht jedoch durch die
Software an sich reglementiert. In unserem Fall stand die Software Image] mit dem Plug-in Bone]

zur Verfligung.

In einem zweiten Teil wird daher eine Validierung der beiden Softwarepakete stattfinden. Die
Parameter, die auf Seite der Workstation durch das kommerzielle Programm IPL errechnet worden
sind, werden mit den Ergebnissen von Bone] verglichen. Gro3tmdégliche Aufmerksamkeit muss in
diesem Fall auf die Ahnlichkeit der Methodik gelegt werden, um die Ergebnisse vergleichbar zu

machen.

Da beide Softwarepakete deutliche Differenzen in den Ergebnissen der Connectivity Density

(Conn.D) aufweisen, wird die Berechnung dieses Parameters genau untersucht.

Frage:

- Ist Open Source Software geeignet mikrostrukturelle Parameter addquat zu messen?

1.7.1.2.1 Literaturvergleich

Vergleich der eigenen Messdifferenz zwischen IPL und Bone] mit der Referenzliteratur fir Bone]
[93].

Frage:

- Unterscheidet sich die Messdifferenz in der hier vorliegenden Arbeit von der

Referenzliteratur?

1.7.1.2.2 Differenzen in der Berechnung des Conn.D

Frage:

- Inwieweit unterscheidet sich der Berechnungsalgorithmus bei IPL und BoneJ in Bezug auf

die Kalkulation der Connectivity Density?
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1.7.2 Biomechanik des Knochens

1.7.2.1 Druckversuch

In einem statischen Druckversuch wird mittels eines Spannungs-Dehnungs-Diagramms der

biomechanische Charakter des trabekularen Knochen bestimmt.

Frage:

- Wie lauten die im Druckversuch ermittelten biomechanischen FEigenschaften des

Knochens? Wie zeigen sich die Unterschiede zwischen den Spezies?

1.7.2.2 Micro-FE

In einem zweiten Ansatz werden biomechanische Parameter des Knochens mithilfe der Micro-FE

Methodik ermittelt.

Frage:

- Wie sind die per Simulation erfassten biomechanischen Eigenschaften des Knochens?

1.7.2.3  Vergleich biomechanischer Strukturwerte

Die errechneten virtuellen biomechanischen Parameter werden mit denen aus dem experimentellen

Druckversuch verglichen und damit eine Validierung der Micro-FE Methodik vorgenommen.

Frage:

- Kann die biomechanische Charakteristik verschiedener Lokalisationsorte im Humeruskopf

durch finite Elemente Untersuchung in Erfahrung gebracht werden?
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1.7.3 Statistische Differenzierbarkeit

In diesem Abschnitt wird anhand statistischer Verfahren eine Unterscheidbarkeit zwischen den

Spezies herausgearbeitet.

Frage:

- Durch welche Strukturparameter kann der trabekulire Knochen am Humeruskopf am
chesten charakterisiert werden und konnen vordefinierte Gruppen nur aufgrund ihrer

strukturellen Parameter eingeordnet und differenziert werden?

1.7.4 Surrogat fir den humanen Knochen

Das Hauptaugenmerk der Untersuchung liegt schlieBlich in der Fragestellung welche Spezies am
ehesten als Surrogat fiir die Testung von Knochenankern an humanen Humeri, im speziellen am
Tub. majus, eingesetzt werden kénnen. Hierzu werden mikroarchitekturale und in der Simulation

errechnete biomechanische Knochenparameter miteinbezogen.

Frage:

- Welches Tiermodell eignet sich am ehesten als ein Surrogat fiir humane Knochenproben

im Tuberculum majus des Humeruskopfes?
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2 Methodik

2.1 Mikrostruktur des Knochens

2.1.1  Micro-CT und Histomorphologie

Das Diinnschnittverfahren der Histomorphologie bietet sich als destruktive Methode zur Messung

der Knochenstruktur an.

Eine gute Ubersicht der Parameter und der Definitionen findet sich bei Parfitt [15]. Bei dieser
Methodik werden gefirbte Diinnschnitte betrachtet. Dieses Verfahren ist aufwendig
durchzufiihren und benétigt zur Uberfiihrung in die dritte Dimension mathematische
Modellannahmen [94]. Diese Strukturparameter kdnnen also nicht direkt bezogen werden. Nicht
einfacher macht die Bestimmung tberdies die Tatsache, dass die Werte innerhalb eines kleinen
Volumens aufgrund der Heterogenitit der Knochenmatrix erheblichen Schwankungen

unterworfen sind.

Auf eben jene Komplexitit der Knochenarchitektur kommen Zhu et al. [95] am lumbalen
Abschnitt der Wirbelsdule zu sprechen. Aufgrund der festgestellten Heterogenitit sei es eher nicht
moglich, von Strukturparametern, die im orthogonalen Schnitt gewonnen werden, auf die Struktur
und die Biomechanik des gesamten Korpers zu schlieen. Somit kommt hier auch schon die
Problematik zur Sprache, dass aufgrund der vorherrschenden Komplexitit der Knochenstruktur
nicht ohne weiteres von einem zweidimensionalen Schnittbild auf die dreidimensionale Realitit

geschlossen werden kann.

Genau hier setzt das Micro-CT an. Denn es erlaubt nicht nur die nicht-destruktive Untersuchung
von Knochenmaterial, sondern erlaubt auch die Erfassung dreidimensionaler hoch aufgeloster

Strukturen.

Durch die Fihigkeit des Micro-CT die Eigenschaften des Knochens durch eine hohe Auflésung
wiedergeben zu kénnen, wurde gerade in der Anfangszeit das Verfahren mit der (destruktiven)
Histologie verglichen. Hier konnte festgestellt werden, dass das Verfahren Knochenstrukturen in

ausreichend guten Mal} wiederzugeben vermag [96].
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Von Feldkamp et al. [22] wird erstmals die Nutzung eines Micro-CT beschrieben.

Es wird auf die Differenz zum klinischen CT hingewiesen, die sich aus der Rotation der Probe und
vor allem mathematisch aus der direkten Konstruktion eines dreidimensionalen

Rekonstruktionsarray ergibt [97].

Im Fall des Micro-CT treffen die Emissionen der Rontgenquelle auf das Objekt, welches sich um
seine Mittelachse dreht. Die Dauer, die vergeht, bis die Probe ein Stiick weiter zur nichsten
Position gedreht wird, ist die Integration time, welche im Protokoll gewihlt werden kann. Die nicht
absorbierten Photonen treffen auf einen fest fixierten Detektor. Jede Abbildung dieser Strahlung

ist eine Projektion der zu messenden Probe.

Je mehr dieser Projektionen stattfinden, desto genauer wird das Resultat.

2.1.2 Kollektiv

Das zu untersuchende Kollektiv setzte sich aus mehreren Spezies zusammen:

Eine humane Gruppe, welche wiederum in einen osteopenen wie einen gesunden Part unterteilt
wurde, eine porkine, eine bovine sowie eine ovine Gruppe. Die Knochen der tierischen Spezies

wurden aus einem nahe gelegenen Schlachthof bezogen.

Bei dem Abgleich der IPL. Messung zu der Bone] Messung wurden in der Summe 101

Knochenzylinder miteinbezogen.
Untersucht wurden demnach 24 bovine, 29 ovine und 18 porkine Knochenproben.
Dazu jeweils 15 gesunde sowie osteopene humane Proben.

Diese sind aus 10 humanen Humeri an drei verschiedenen Lokalisationen gewonnen worden.
Hierbei handelt es sich um eine Gruppe mit dem mittleren Alter von 51,6 Jahren (Bereich 27 Jahre
bis 73 Jahre), mit einem Geschlechterverhiltnis von 3:6 (Frauen, Minner). 8 Humeri sind dabei
unabhingig, ein Paar ist vom selben Spender (linke und rechte Schulter). Somit sind Humeri von
9 Leichenpriparaten entnommen worden. Die Aufteilung der humanen Proben in die jeweilige
Knochendichtegruppe kann anhand der Abbildung 2.1 nachvollzogen werden. Der Threshold fir

die Eingruppierung in die osteopene oder gesunde Gruppe wurde bei 100 g/cm? festgelegt.
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Genaue Werte wie den minimalen oder maximalen BMD-Wert gibt dariiber hinaus noch Tabelle

2.1.

Der Bereich der gesunden Gruppe liegt hier bei 2749 Jahren (Mittelwert: 38 Jahre), der Bereich
der osteopenen Gruppe bei 43—73 Jahre (Mittelwert: 62,4 Jahre). Das Verhiltnis Frau zu Mann
liegt im gesunden Kollektiv bei 1:3, bei der osteopenen Gruppe bei 2:3.

Abbildung 2.1 Knochendichte

150 -

BMD(g/cm®)

100 -

50 -

1 1
Human gesund Human osteopen

Gruppe

Abbildung 2.1 zeigt die Knochendichte je nach Gruppe

Tabelle 2.1 BMD Werte

BMD Werte
min median max Anzahl, n
Human gesund 102.06 147.0 177.60 5
Human osteopen  51.74 694 97.18 5

Tabelle 2.1 zeigt die verschiedenen BMD Werte
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2.1.3 Extraktion

2.1.3.1 Apparatur

Das zur Extraktion notwendige Material stellte sich wie folgt zusammen:

- Handelstbliche Bohrmaschine
- Hohlbohrer mit Diamantbohrkopf mit einem Innenkammer-Durchmesser von ca. 9 mm

- NaCl Loésung zur Kihlung

2.1.3.2  Protokoll

Um die Knochenzylinder aus dem umgebenden Gewebe entnehmen zu kénnen, wurde der
tiefgefrorene Knochen in eine Schraubvorrichtung eingespannt. Um Druckspitzen am Material zu
vermeiden, wurde eine ausgleichende Schicht zwischen die Klemmen eingebracht (s. Abbildung
2.3). Je nach Praparat war eine Entfernung von Weichteilgewebe notwendig, bevor eine Extraktion
der Knochenzylinder moglich war.

Am so eingespannten Knochen wurden die Entnahmeorte markiert. Diese sind: Mittig auf der
Artikulationsfliche, auf dem Tuberculum majus und auf dem Tuberculum minus.

Die Markierung erleichterte das weitere Vorgehen bei der Knochenentnahme.

Mit einem handelsiiblichen Hohlbohrer mit Diamantbohrkopf (s. Abbildung 2.2) wurde das
Material orthogonal angebohrt.

Auf eine méglichst geringe Drehzahl sowie auf stindige Wasserkithlung wurde geachtet.

Der freigestellte Bohrkern wurde mithilfe einer Stanze vorsichtig herausgelost und bis zur weiteren

Verarbeitung in etikettierten Ttten aufbewahrt und bei -20 Grad eingelagert.
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Abbildung 2.2 Hohlbohrer

Abbildung 2.2 zeigt einen handelstiblichen Hohlbohrer

Abbildung 2.3 Haltevorrichtung

Abbildung 2.3 zeigt einen fixierten Humerus mit Weichteilgewebe
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2.1.4 Standardisierung

2.1.4.1 Apparatur

Zur mechanischen Weiterverarbeitung der Knochenproben stand uns ein abrasives Schnittsystem

der Firma Conrad Apparatebau zur Verfigung. In Abbildung 2.4 wird dieses bildlich dargestellt.

Pfeil 1 zeigt die Antriebswelle, die das Fixierelement (Pfeil 4) mit der Knochenprobe (Pfeil 6)
kontinuierlich auf die Trennscheibe (Pfeil 5) absenkt. Die exakte Zustellposition der Probenhaltung
zum Trennwerkzeug kann manuell eingestellt werden (Pfeil 2). Die digitale Steuerungseinheit (Pfeil
3) regelt die Umdrehungszahl pro Minute der Trennscheibe und steuert Einstellungen im
Kiihlwasserbereich. Auflerdem kann auf diese Weise die Schnittgeschwindigkeit durch Einstellung

der Sinkgeschwindigkeit des Fixierarmes eingestellt werden.

Auf der rechten Seite ist die Schneideeinheit im Detail zu sehen. Pfeil 4 deutet auf den beweglichen
Arm, Pfeil 6 auf die eingespannte Knochenprobe und Pfeil 5 auf die Trennscheibe, deren untere

Halfte sich im Kuhlwasser befindet.

Abbildung 2.4 Trennschleifer

Abbildung 2.4 zeigt das Conrad Cutting System.
1) Antriebsmotor, 2) manuelle Distanzeinstellung, 3) Regelung der Antriebsgeschwindigkeit,
4) Fixierelement, 5) Trennscheibe 6) Knochenprobe
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2.1.4.2  Protokoll

Um das Knochenmaterial auf eine einheitliche Gréf3e zurechtzuschneiden war eine Fixierung des
Probenstiickes notwendig. Hierzu wurde ein linglicher Zylinder aus Polyoxymethylen (POM) in
etwa 20 cm lange Teilstiicke zurechtgeschnitten. In beiden Endseiten des POM Fixiermaterials
wurden Loécher eingebracht, welche dem AuBlendurchmesser der Knochenprobe entsprachen
(9mm). Das Knochenstiick ist somit in zwei Achsen fixiert und kann orthogonal zu einer dieser
Achsen problemlos geschnitten werden. Fir diesen Prozess wurde die POM Fixiereinheit in eine

Vorrichtung der Schneidemaschine eingespannt.

Durch das automatische Senken auf die Trennscheibe wurde der Schnittprozess eingeleitet, bei
welchem durch die Konstruktion eine Stauchung der Knochenprobe bestmoglich vermieden
wurde. In Abbildung 2.5 ist eine grafische Darstellung der Probe vor und nach dem Schnitt zu
sehen. Diese und die weiteren kiinstlerischen Darstellungen wurden mithilfe der Software Blender
[98] erzeugt. Weil hebt sich die Fixiereinheit aus Polyoxymethylen ab, in welcher die
Knochenprobe eingebracht ist. Die angestrebte Linge der Proben betrug 10 mm. Durch diese
Linge wird die von Harrigan et al. [99] formulierte ,,Continuum assumption® erfiillt, welche besagt,
dass die Lange der Probe wenigstens das Funffache des mittleren trabekuldren Zwischenabstandes

darstellen sollte.

Abbildung 2.5 Knochenprobe in POM

Abbildung 2.5 zeigt eine grafische Darstellung mit Knochenprobe in POM
Fixiermaterial
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2.1.5 Berechnung

2.1.5.1 Bash/Shell

Die Shell ist ein Kommandozeilenprogramm, mit dem unter anderem unixoide Systeme per
Kommandoeingabe direkt gesteuert werden kénnen und die somit einen direkten Eingriff auf

Prozeduren und Prozesse erlaubt.

Die Bash ist eine Shell unter Linux und in den hier aufgefiihrten Programmen als eine Art Kit zu
betrachten. Sie dient dazu Befehle und andere Programme aneinanderzufiigen und in schneller

Reihenfolge und automatisierter Form auszufithren.

Mithilfe dieser ist zum Beispiel die Berechnung des experimentellen Youngschen Modulus in

automatisierter Form durchgefiihrt worden.

2.1.5.2  Python

Obwohl zu den hoheren Programmiersprachen zihlend, wird Python auch oft als Skriptsprache
genutzt. Unter Windows wurden mittels dieser Sprache die log-Files simtlicher Micro-CT

Untersuchungen auf relevante Ergebnisse untersucht und in einer Tabelle zusammengefasst.

2.1.5.3  Java
Als objektorientierte Sprache geht Java deutlich weiter als die Shell.

Sie stellt eine komplexe und eigenstindige Sprache dar, mithilfe derer eine plattformunabhingige

Programmierung moglich ist.

In dieser sind die Algorithmen programmiert, die den experimentellen biomechanischen Werten
einer Filtrierung unterzichen und die notwendigen Parameter wie E-Modul, Streckdehnung (Yield

Strain) und Streckspannung (Yield Stress) berechnen.
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2.1.5.4 Makro Language Image)

Ein Makro dient in der Informationstechnologie in erster Linie dazu festgelegte Befehlsketten
automatisch abzuarbeiten. Dies hat den Vorteil, dass sich sehr repetitive oder komplex

wiederholende Strukturen effektiv bearbeiten lassen.

Die Makro Sprache in Image] ist sehr nahe an Java angelehnt, jedoch mit erheblich reduziertem
Umfang. Wihrend Plugins in Java programmiert werden konnen, nutzt die Makro Sprache
festgelegte Befehlssitze und ist durch die Aufzeichnungsfunktion in den Anfangsschritten recht

einfach zu erlernen.

Als Einschrinkung dieser Sprache sei kurz auf die Beschrinkung auf Findimensionale Arrays
verwiesen. Mittels dieser Makro Funktionen in Image] wurden Parameter wie die trabekulire Dicke
in Stapelfunktion und damit vollautomatisiert iber mehrere Messungen hinweg berechnet. Auch

die Unterteilung in Subvolumina wurde in der Makro Sprache programmiert.

2155 R

R ist eine Softwaresprache, die vor allem in extensiver statistischer Berechnung eingesetzt wird.
Aufgrund ihres Funktionsumfanges lassen sich damit aber auch grofle Daten effektiv verwalten
und handhaben. So wurden nicht nur statistische Berechnungen mithilfe R durchgefiihrt, sondern

auch KenngroBen wie zum Beispiel der Tissue Modulus ermittelt.

2.1.5.6 Bonel

Vorgestellt 2004 [100] ist Image] als Java programmiertes Bildbearbeitungs- und
Manipulationsprogramm fiir alle groB3en Distributionen verfiigbar (Windows/Linux/Mac OS(X)).

Dieser Umstand macht das Arbeiten auf den unterschiedlichsten PC-Systemen méglich.

Als freie Software bietet Image] dartiber hinaus eine groe Community, eine schier
uniiberschaubare Anzahl von Plugins, welche die Funktionalitit des Programms noch einmal um
ein Vielfaches steigern. Fir die Berechnung trabekulirer Strukturen steht ein Plugin von Doube et
al. zum Download zur Verfiigung, welches ein unkompliziertes Berechnen der Knochenstrukturen
ermoglicht [93]. Fir den Endanwender bestehen verschiedene Méglichkeiten Image] als Plattform

fir komplexe und personalisierte Berechnungen zu nutzen.
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Zum einen sind wie oben genannt die 6ffentlich zuginglichen Plugins zu nennen, welche schon
teilweise vorinstalliert sind, zu einem anderen Teil frei bezogen werden kénnen. Hier sei kurz Fiji
erwihnt, welches als Softwarepaket viele Plugins von Image] biindelt und in einer komfortablen

GUI vereint [101].

Weiterhin gibt es die Moglichkeit selbst in den Arbeitsprozess einzugreifen. Da Image] auf Java
basiert, ist es moglich Plugins selbst in Java zu programmieren. Diese Herangehensweise bietet

Moglichkeit auch komplexeste Berechnungen personalisiert zu gestalten.

Eine andere Form stellen Macros dar, welche schon vorhandene Plugins in Stapelverarbeitung
aufrufen und so eine automatisierte Form der Berechnung ermoglichen, ohne zwingend Java als

Programmiersprache zu beherrschen.

Aber auch hier gilt, dass Kontrollstrukturen (if-Sequenzen) und Schleifen (for, while) bekannt sein

sollten, um die Individualisierung mit der nétigen Prazision zu versehen.

2.1.5.7 IPL

Ist ein proprietires Programm, welches von Scanco zur Berechnung mikrostruktureller Parameter

mit dem Micro-CT System ausgeliefert wird.

Zusammen mit dem Micro-CT bietet es eine komfortable Moglichkeit die Strukturparameter des

Knochens in enger Anlehnung an die Hardware zu errechnen.
Das Betriebssystem der zugehdrigen Workstation ist ein Open VMS System.

Auf diesem ist die DCL (DIGITAL Command Language) Shell vorhanden, mit der sich dhnlich

wie bei der Bash Shell komplexe Befehlsstrukturen programmieren lassen.
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2.1.6 Geratspezifikationen

Das uns zur Verfiigung stehende Micro-CT (uWCT 20) der Firma Scanco (Bassersdorf, Schweiz)
kann Proben bis zu einem Durchmesser von 17 mm und einer Linge von 50 mm aufnehmen. Um
den Durchmesser der Probe durchdringen zu kénnen, wird eine gewisse Energie vorausgesetzt,

welche in diesem Fall bei 30 keV (Kilo-Elektronenvolt) liegt.
Als Spitzenenergie (kVp) werden 50 keV angegeben.
Die Spannung hierzu betragt 0,1 mA bzw. 0,18 mA.

Die Modulationstransferfunktion (MTF), welche in etwa den Kontrastverlust bei Kanten in der

bildlichen Abbildung beschreibt, liegt bei 10%.

Die empfohlene Integration time betrigt zwischen 50 und 100ms und beeinflusst mal3geblich die

Dauer des Scanvorgangs.

Es steht eine Image Matrix zur Verfiigung, die entweder 512x512 oder 1024x1024 Pixel aufnehmen
kann. Die Rontgenstrahlen, welche gentigend Energie besitzen, um Objekte bis zu 10 mm im
Durchmesser zu durchdringen [102] werden von einem Szintillator in Licht umgewandelt. Dieses
wird von einem CCD Array mit 1024 Elementen aufgenommen und in digitaler Form an die

Workstation zur Auswertung weitergeleitet.

Die Workstation besteht aus einer Compaq Alpha Einheit DEC mit 512 MB RAM und ist fir die
Steuerung des Micro-CT wihrend der Messung ebenso zustindig wie fiir die Auswertung der

Daten mittels IPL V4.26f.
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2.1.7 Messung der Probe am Micro-CT

Fir die Messung im Micro-CT stehen Rohrchen bereit, welche unterschiedliche Durchmesser
besitzen, um je nach Probe einen optimalen Halt und eine effiziente Bildgewinnung durch

Beschrinkung des Aufnahmebereichs zu gewihrleisten.

Die Probe wurde in NaCl eingelegt, um ein Austrocknen zu vermeiden und dergestalt der Messung
zugefithrt. Da ein Rohrchen eine maximale Hohe von etwa 50 mm zuldsst, wurden mehrere Proben

in einem Durchgang gemessen.

Verschiedene Einstellungen sind am Micro-CT mdoglich, welche im GroB3en und Ganzen vor allem

die Bildqualitit und dementsprechend den zu erwartenden Zeitaufwand beeinflussen.

Fir die Messungen wurde eine Voxelgrofle von 22 pm gewahlt. Da eine isotrope Voxelgrof3e

gegeben ist, hat der dreidimensionale Voxel in jeder Richtung eine Ausdehnung von 22 um.

Aufgrund der hier ausgewihlten Voxelgrof3e von 22 um ergaben sich je nach lokalen Bedingungen
Bilddateien mit etwa 450 Schnitten. In Abbildung 2.6 werden die Rohrchen und die
Knochenproben beispielhaft grafisch illustriert. Aufgrund der Hohe der Behiltnisse konnten

mehrere Proben auf einmal in einem Batch-Verfahren vermessen werden.

Abbildung 2.6 Messvorrichtung Micro-CT

Abbildung 2.6 zeigt eine grafische Darstellung der Knochenproben in der
Messvorrichtung des Micro-CT
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Folgende Formate sind auf Herstellerspezifisch und werden im Ablauf in folgender Reihenfolge

generiert:
1. RSQ
2. ISQ + (GOBJ) — AIM + (GOBJ)

2.1.8 IPL Messung
Nach den vorausgegangenen Messungen liegt folgendes digitales Material der Knochenproben vor:

Das originale Datenfile, welches im Rohzustand die Erweiterung RSQ besitzt. Das daraus

entwickelte ISQ File und das das Volumen definierende GOB]J File.

Fir die Berechnung der Parameter wird das ISQ in ein AIM File umgewandelt. Fir die weiteren

Schritte ist das AIM und das GOBJ File ausreichend.

Auf der Scanco Workstation wird das VOI optisch festgelegt.

2.1.8.1 Manuelle Definition des VOI

Nach statt gehabter Messung wird das Bildmaterial anhand der grafischen Konsole aufgerufen und
die ersten und letzten Slices werden definiert, die keine Schnittartefakte aufweisen und die
vollstindig trabekulires Material beinhalten. Durch minimale Schriglage der Schnittfliche kénnen

Teile aulerhalb der Messung liegen und werden so nicht erfasst.

Nachdem die relevanten Schnittebenen ausgewihlt wurden, wird in dem ersten und letzten Schnitt

ein runder Bereich markiert. Dieser ist kleiner als der Umfang der Probe und liegt bei etwa 7,5 mm.

Durch dieses Verfahren wird gewihrleistet, dass keine Schnittkantenartefakte die Messung
beeinflussen. In duBleren Bereichen der Probe kann es zu einer gréBeren Dichte aufgrund von

Extraktionsabrieb kommen.
Durch den geringeren Umfang des VOI wurde diese Problematik wirksam ausgeschlossen.

Die beiden definierten Kreise des ersten und des letzten Schnittes wurden durch ein Morphing-
Verfahren auf die dazwischen liegenden Schnitte tibertragen und ergeben somit in der Summe das

gewiinschte Volumen, das die geometrische Form eines Zylinders besitzt.
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2.1.8.2 Threshold

Ein wesentlicher Punkt, um die oben genannten Parameter korrekt errechnen zu kénnen ist ein

akkurates Thresholding.

Das Micro-CT Bild, welches im Moment der abgeschlossenen Messung nur aus Grauwerten

unterschiedlicher Intensitit besteht, wird durch das Thresholding Verfahren segmentiert.
Das bedeutet, dass hierauf nurmehr zwischen zwei Phasen unterschieden wird:
Dem Hintergrund und dem Vordergrund (Knochen).

Zur Differenzierung wird ein gewisser Grauwert als Schwellenwert definiert. Alle Graustaufen
oberhalb werden als knécherne Struktur definiert, alle Werte unterhalb werden zum Hintergrund

gezihlt.

Auf der Skala der 256 Graustufen bedeutet dies, dass im segmentierten Bild nur noch zwei dieser
Stufen zu finden sind. Der Wert 255, der durch Weill symbolisiert den Knochen darstellt und der

Wert 0, welcher durch Schwarz reprisentiert den Hintergrund markiert.

Der Schritt der Segmentierung tbt erhebliche Konsequenzen auf die nachfolgenden Ergebnisse
aus, so dass er mit Bedacht gewihlt werden muss. So kann ein 0,5% hoher gewihlter Threshold

bereits zu einer Anderung des BV/TV um 5% fiithren [103].

Das Problem der Segmentierung wird in der Literatur rege beschrieben und die genauen

Vorgehensweisen auch teils kontrovers gefiihrt.

Zur Bestimmung eines optimalen Schwellenwertes bietet IPL ein adaptives Threshold Verfahren
an. Um dieses auszuftihren, muss ein minimaler und ein maximaler Threshold-Wert angegeben
werden. Dieser wurde in unserem Fall auf 100 beziehungsweise auf 400 festgelegt (entspricht 10%,
respektive 40% des Maximalwertes). Nun wird die Nummer der Zwischenschritte definiert, die
standardmiBig auf 30 eingestellt sind, sich aber beliebig verfeinern lassen. Der Threshold wird als
optimal ausgegeben, der die kleinste Differenz des relativen Knochenvolumens beschreibt.

Anhand dieser Werte wurden den Gruppen zwei unterschiedliche Threshold zugewiesen.

Die von tierischen Spezies stammende Proben wurde ein Wert von 28,6% (9371 von 32767
Grauwerten) zugewiesen, bei den humanen Proben lag dieser bei 32,7% (10714 von 32767

Grauwerten).
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Die per Hand erfasste Kontur wurde von der Software intern als GOB]J File abgespeichert.

Mit diesem konnte die Berechnung per Skript gestartet werden. Der Sigma- und Support-Wert des
Gaul Filters wurden auf 0,7 bzw. 1 eingestellt. Der Sigma Wert von 0,7 ist weit weniger hdufig in

der Literatur anzutreffen [104] als der eingestellte Support von 1 Voxel [105], [106] und [28].

Wie im oberen Abschnitt erldutert, wurde ein im vorherigen Verfahren ausgewihlter Threshold auf

die humanen Proben (32,7%) beziechungsweise auf die tierischen Proben (28,6%) angewandt.

Intern arbeitet die Analysesoftware mit den AIM und GOBJ Datensitzen. Das auf Open VMS
basierende System der Workstation erlaubt es Skript Programme zu erstellen und somit Daten im

Stapelverfahren effektiv berechnen zu lassen.

Fir eine Bearbeitung der Daten auf anderen Computer Systemen steht eine Routine bereit, welche
die Umwandlung einer AIM-Datei in das DICOM Format ermdéglicht. Dieses kann mit der
Volumendefinition des GOB]J File erstellt werden und somit nur das Volume of Interest (VOI)

umfassen oder das gesamte Volumen mit einbezichen.

Nach erfolgter Berechnung der Parameter wurden die Ergebnisse (eine log Datei pro Messung) per
FTP Protokoll von der Workstation auf den PC transferiert. In jeder Datei sind die Werte einer
Messung zu finden, so dass um die 100 Dateien mit sehr vielen auch anderweitigen Parametern

vorliegen.

Um die nétigen Informationen extrahieren und in einer Datei zusammenfassen zu kénnen wurde
in Python ein Programm geschrieben, welches die relevanten architektonischen Parameter aller
Messungen in einer Datei niedergelegt. Nach diesen vorbereitenden Schritten kénnen die Daten

der Statistik tibergeben werden.
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2.1.9 Bonel

Je nach Aufgabenstellung wurde fir die Bone] Messung verschiedenes Ausgangsmaterial

verwendet.

Fir einen bestmoglichen Vergleich mit IPL, wurden auf die gleichen AIM Files zurtickgegriffen,

welche auch IPL fir die Berechnung vorlagen.

Fir die eigenstindige Evaluierung der Parameter sowie fir den Vergleich mit der Micro-FE
Methode wurde auf die original ISQ Dateien zuriickgegriffen. Ahnlich wie auch bei dem Vergleich
tir IPL garantiert das die groB3tmogliche Ubereinstimmung im Ausgangsmaterial, da fiir die
Architektur Berechnung von Bone] exakt das gleiche Material zur Verfigung stand wie fiir die

Kalkulation der finiten Elemente.

Um in Bone] die architektonischen Parameter zu berechnen, wurde ein vollstindig automatisierter

Ansatz gewihlt. Dieser beinhaltet:

1. Generierung eines Skriptes
2. Definition des VOI
3. Definition des Threshold

4. Berechnung der architekturalen Parameter
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2.1.9.1

Datenvorbereitung Bonel/ParFE

Dieser Ablauf dient der Untersuchung der mikroarchitekturalen Parameter mit der ISQ Datei als

Basis. Aus dieser werden Bilderstapel generiert, die fir die Kalkulation der Strukturparameter wie

tir die FE Berechnung die Ausgangsdaten darstellen. Vom Ursprungsfile (*.ISQ) bis zum fertigen

Ergebnis der architekturalen Knochenparameter wurden mehrere Skripte durchlaufen, die im

Folgenden vorgestellt werden:

1.

Umwandlung des ISQ Files in ein Meta-Image. Dieses besteht aus einer puren Bilddatei,
erkennbar an dem Suffix .raw und einer beschreibenden Textdatei mit dem Anhang .mhd.
Hierin wird der Typ des Bildes beschrieben (Image) und die Anzahl der Dimensionen
angegeben (In diesem Fall: drei). Weiterhin befinden sich hierin die Gré3e der Probe in
Pixeln angegeben, sowie die GroB3e des Elements, der Typus (,,unsigned character®, dies
stellt Nummern von 0 bis 255 dar), sowie der Verweis auf die dazugehorige Bilddatei. Die
Umwandlung in das Meta-Image Format bietet sich an, da es einen 6ffentlichen Standard
in der medizinischen Bildbearbeitung darstellt und von Programm Bibliotheken wie ITK

und VTK unterstitzt wird.

Nachdem die Bilddatei im oben genannten Meta-Image Format vorliegt, wird sie an das
nichste Skript weitergereicht. Dieses leitet das Zuschneiden der virtuellen Probe ein. Das
ist deshalb notwendig, da bei der Bildgenerierung im Micro-CT der Z-Slice nicht
standardisiert und exakt angegeben werden kann. Im Skript erfolgt die genaue Bestimmung
der Schnittebene mit visueller Kontrolle. Nachdem diese vom Nutzer festgelegt worden
ist, wird noch der innere Radius der Probe festgelegt. Dieser wurde auf einen fixen
Durchmesser von 339 Pixeln gelegt. Der Durchmesser der entnommenen Probe lag in etwa
bei 412 Pixeln, was einem Radius von 4,5 mm entspricht. Dieser wurde auf 3,7 mm
reduziert, um Artefakten an den Schnittrindern auszuweichen, ungerade Schnittkanten
auszugleichen und etwaige kortikale Anteile zu umgehen. Somit wird die Berechnung der
architekturalen Anteile auf die eigentliche trabekulire Knochenstruktur beschrinkt und die

Berechnung in ihrer Exaktheit gestirkt.

Als anzuwendender Threshold wurde ein gemittelter Threshold, der durch IPL erfasst
wurde, angewandt. Dieser betrug bei den humanen Proben 10714 von 32767 méglichen
Grauwerten. Bei den tierischen Proben lag der als ideal ermittelte Threshold bei 9371
Grauwerten. Die Daten wurden zugeschnitten, segmentiert und gesdubert in einem
Bilderformat gespeichert (png), welches nicht nur als Ausgangspunkt fiir die Kalkulation

der architektonischen Parameter, sondern auch fiir die FE Berechnung dienten.
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2.1.9.2 Parameter

Aus den oben genannten Schritten ergibt sich eine im standardisierten Format vorliegende (Meta-
Image) und im Volumen genau definierte Knochenprobe. Diese wurde in einem weiteren Skript

der Berechnung der einzelnen Parameter zugefiihrt.

Hierin wird in einem ersten Schritt, die Region of Interest fix definiert, mit einem vom Mittelpunkt
der Probe ausgehenden x- und y-Wert von 339 Pixeln (entspricht einem Radius von 339 Pixeln).
Die Notwendigkeit dieser Definition entsteht durch das wurspriinglich quadratische
Untersuchungsfenster von Image] und der runden Probe des Knochens. Wiirde man in diesem
Schritt ohne Definition eines ROI fortfahren, so wiirden in den folgenden Messungen die
Dimensionen nicht auf die zu untersuchende Knochenmatrix beschrinkt bleiben, sondern auch
die Randbezirke bei der Messung miteinbeziehen, was zum Beispiel die Volumenmessung

empfindlich beeinflussen wiirde.

Das relative Volumen wurde mit einem Voxel basierten Ansatz berechnet, der SMI wurde mit der
Methode von Hildebrand und Ruegsegger [23] auf Basis eines Gitternetzes von jeweils 2 Voxel
kalkuliert. Je groBer die Anzahl der Voxel gewihlt wird, desto schneller kann das Ergebnis

berechnet werden, dies geschieht jedoch auf Kosten der Genauigkeit.

Um die Heterogenitit des relativen Knochenvolumens herauszustellen, wird das Knochenvolumen
in 10 Einzelteile unterteilt. Es werden hierzu die zugeschnittenen, binarisierten und gereinigten
Bilddateien herangezogen, welche bei der Berechnung der architektonischen Charakterisierung im

letzten Schritt generiert wurden.

In einem ersten Schritt wird die Gesamtzahl der Schnitte ermittelt, also die Gro3e des Volumens
auf der Z-Achse. Dieses wird durch die Anzahl der nétigen Unterteilungen dividiert. Nicht teilbare
Restslices werden von der Messung entfernt, um homogene Unterabschnitte zu gewihrleisten. Die
Region of Interest (ROI) wird standardisiert eingegeben und definiert den Bereich, der fur das

relative Knochenvolumen zur Berechnung herangezogen werden soll.
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Zur Darstellung des oben skizzierten Sachverhaltes sei auf Abbildung 2.7 hingewiesen. Die Grafik

stellt ein importiertes ISQ File in Image] dar.

- Bereich a) illustriert den Uberfliissigen Raum, der durch die quadratische Bildfliche entsteht
- Die Markierung b) skizziert das Plexiglasbehiltnis
- Die Markierung c) zeigt den teils mit Debris verunreinigten Auf3enbereich

- Grun ist das zur Messung freigegebene Feld markiert.

Abbildung 2.7 ISQ-File

Gesamte Messung Reduzierter Bereich

Abbildung 2.7 zeigt ein importiertes ISQ File in Image]
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2.1.10 Vergleich zweier Anséatze des Postprocessing

2.1.10.1 Kollektiv

Je nach durchgefithrter Untersuchung kann die genaue Anzahl der Proben in den einzelnen

Gruppen abweichen.

Im Vergleich der IPL Messung mit der Bone] Berechnung mussten vier Proben aufgrund von

Rekonstruktionsfehlern und somit schadhaftem Bildmaterial ausgeschlossen werden.

Da dies sowohl zwei bovine Proben wie auch eine humane und eine porkine Probe betrifft, ergibt
sich folgende Konstellation der Gruppengré3e nach Ausschluss nicht valider Knochenzylinder fir
die anschlieBende Messung:

- 22 bovine Proben

- 29 ovine Proben

- 17 porkine Proben

- 29 humane Proben

2.1.10.2 BV/TV

Sowohl in Bone] als auch in IPL wurde das relative Volumen mittels eines voxeldefinierten
Ansatzes berechnet. Somit wurden die Voxel, die als Knochen durch den Threshold definiert

wurden, in Relation zu simtlichen Hintergrundvoxel betrachtet.

Durch Definition eines VOI wurden unrelevante Teile des Bildes wie durch die Extraktion

bedingte Hyperdensititen an den Schnittrindern ausgeklammert.
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2.1.10.3 Th.Th

Die trabekulire Dicke wurde mittels der ,,distance transformation ermittelt [106].

Diese bringt den Vorteil mit sich, dass sie keiner Modellannahme bedarf, um die geometrische
Figur zu erfassen. Der direkte Ansatz ist genauer als die indirekte Berechnungsform, welche auf

der Annahme einer geometrischen Struktur beruht.
Die eigentliche Berechnung ist in zwei Abschnitte aufgeteilt.

In einem ersten Schritt wird die Distance Map anhand diskreter Daten vorgenommen (hier der
binarisierte Datensatz). Diese wird mithilfe der ,,distance transformation® ermittelt. Sie beschreibt

den Radius der grofiten anzunehmenden Sphire, die sich immer noch innerhalb der Struktur

befindet (hier ein Trabekel).

Mithilfe von Verfahren, die redundante Daten weitgehend ausschlieen, werden anschliefend die
Sphiren auf die Limitierung innerhalb der zu untersuchenden Struktur untersucht. Es sei darauf
hingewiesen, dass diese Berechnungsform auflésungssensitiv ist: Hildebrand und Ruegsegger [16]
beobachteten eine Unterschitzung der mittleren Dicke bei unterdurchschnittlicher Bildqualitit und
damit verbundenem Rauschen. Die trabekulire Dicke kann Aufschluss geben tber die
Homogenitit der Knochenstruktur und Hinweise geben, ob diinne Stibchen und dicke Platten

gleichzeitig auftreten (Standardabweichung Th.Th (SD)).

In Bone] erfolgte die Messung der trabekuliren Dicke (Tb.Th) und des trabekuliren
Zwischenraums (Tb.Sp) ebenso nach den Mal3stiben von Hildebrand und Ruegsegger [16].

Das Verfahren ful3t auch hier auf der distance transformation mittels der euklidischen Distanz.

Nihere mathematische Betrachtungen fithren Dougherty und Kunzelmann [107] an.

2.1.10.4 Th.Sp

Auch bei der Berechnung des trabekuliren Zwischenraumes wird das von Hildebrand und

Ruegsegger vorgestellte Verfahren gewahlt [16].

Anstatt des Knochens respektive des Trabekels wird hier der Zwischenraum als primidre Struktur
angesehen und damit die Dicke des Zwischenraumes ermittelt [17]. Wie bei der trabekuliren Dicke
werden auch hier keine Modellannahmen getroffen und damit auf einen unabhingigen und

direkten Algorithmus gesetzt.

Bone] folgt auch in diesem Ansatz den gleichen theoretischen Grundlagen.
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2.1.10.5 Tb.N

Zwar auch auf der distance transformation aufbauend stellt die trabekulire Nummer eine

Verinderung in einem wesentlichen Punkt dar:

Im Gegensatz zu den Berechnungen der trabekuliren Dicke oder des trabekuliren
Zwischenraumes orientiert sich die Berechnung der Sphiren an den Mittelachsen der trabekuliren

Struktur. Abbildung 2.8 gibt einen Uberblick. Angelehnt an [19].

Die Anzahl der Trabekel wird in Bone] nicht direkt gemessen [108], kann aber uber

Zwischenschritte berechnet werden.

Eine Skeletonisierung der Trabekel kann innerhalb Bone] durchgefiihrt werden. Der mittlere
Abstand zwischen den skeletonisierten Trabekeln kann tber Kalkulation des trabekuldren
Zwischenabstandes (Tb.Sp) in Erfahrung gebracht werden. Die Th.N stellt das Inverse dieses
mittleren Wertes dar [109].

Abbildung 2.8 Berechnung der Sphiren

Abbildung 2.8 zeigt die Berechnung der Sphiren anhand der Mittelachsen der
trabekuldren Struktur
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2.1.10.6 Conn.D

Die Konnektivitat ; muss in das Verhiltnis zu dem untersuchenden Volumen gesetzt werden, um

die Dichte der Konnektivitit (engl. Connectivity Density, Conn.D) zu erlangen.

Die Methode der Connectivity Density (Conn.D) Berechnung erfasst iiber die Euler Charakteristik
die sich verbindenden Elemente. Durch die Natur der Knochenstruktur ergeben sich zwei

problematische Ansitze.
Wie werden Schnittkanten des Volume of Interest (VOI) behandelt?

Des Weiteren besteht die Frage, welcher theoretische Trabekelansatz der Berechnung zugrunde

liegt.

Der Ansatz von Odgaard und Gundersen [21] vermindert den Fehler durch den
Schnittkanteneffekt und legt keine theoretische Trabekelstruktur zugrunde. Dieser robuste Ansatz
ist daher in IPL als auch in Bone] implementiert. Auswirkungen hat der Schnittkanteneffekt dann
in IPL auf die zu untersuchende Probe, wenn kein kubischer Ansatz gewihlt wird, sondern die

Form durch eine dreidimensionale Schnittkante (GOB]J) limitiert wird.

Um den Parameter der Konnektivitit berechnen lassen zu konnen, ist es wichtig die Probe einer
virtuellen Reinigung oder eben Purifikation zuzufithren. Dies ist mathematisch bedingt, da zur
Berechnung der Connectivity von einer durchgehenden Struktur im Vordergrund und einer
durchgehenden Materie im Hintergrund ausgegangen werden muss. Auf folgende Literatur wird in

BoneJ von Doube et al. als Grundlage des Codes hingewiesen: [110], [21].

Im nichsten Schritt wurde in Bone] die Konnektivitit der Trabekel berechnet. Die hieraus
resultierende Connectivity beschreibt das gesamte Model. Daher ist eine Korrektur dieses
Parameters notwendig, um ithn mit IPL vergleichbar zu machen. Um dieses zu erreichen, wurde
die Connectivity durch die Anzahl der Voxel des VOI geteilt. Da das hierbei resultierende Ergebnis
in Voxel ausgegeben wird ist noch eine Umrechnung in mm® nétig. Hierzu wird der korrigierte
Wert durch die Voxellinge, das bedeutet durch 0,022 geteilt. Somit lisst sich die Umrechnung wie

in folgt zusammenfassen:

Conn.Dpyney = Connectivity /Voxel 0,0223 (11)
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2.1.10.7 SMI

In IPL wie in Bone] wurde der SMI mit der von Hildebrand und Ruegsegger [23] vorgeschlagenen
Methode berechnet. Die hier verwendete Voxel Gré3e hat Auswirkungen auf die Feinheit des zur
Berechnung notwendigen Oberflichennetzes. Ein zu grober Wert gibt die genaue Architektur der
Oberfliche nur unzureichend wieder, wihrend ein zu kleiner Wert einen zu grof3en Speicherbedarf
verursacht. Dieser Parameter muss daher je nach Messung von der eigenen Hardware und der zu

messenden Probe abhingig gemacht werden.

In unserem Fall konnte in Bone] die Messung mit einem Voxelwert von 1 nicht durchgefthrt
werden, da die Arbeitsspeichergro3e von 64GB tberschritten wurde und die Auslagerung der

Zwischendateien auf die Festplatten einen nicht zu tolerierbare Zeitverzogerung darstellte.

Daher wurde hier der Wert standardmallig auf 2 gesetzt, welches einen guten Kompromiss

zwischen Ressourcen auf der einen und Akkuratesse der Ergebnisse auf der anderen Seite darstellt.

2.1.10.8 DA

In IPL geht die Anisotropie gegen 1 bei einer isotropen Struktur. In Bone] ist die

Standardberechnung etwas umformuliert, so dass ein Wert gegen 1 eine Anisotropie darstellt.

In IPL wird standardmaf3ig mit Formel 12 gearbeitet, wihrend in Bone] Formel 13 als Standard

gesetzt ist. Dies gilt es bei der Interpretation der Ergebnisse zu berticksichtigen.

DA;p; = eigenvalue,,,,/eigenvalue,,;,[111] (12)

DApone; = eigenvaluen,,/eigenvalue,, ,(Umformung Bone]) (13)

Die Anisotropie des Probenmaterials wurde durch die MIL Methode berechnet. Hierbei konnten
in Bone] die Zahl der Vektoren (5000), die Zahl der Mindestsphiren (100) und die maximale
Anzahl der Sphiren (2000) festgelegt werden. Diese Werte wurden in Bone] fiir alle Messungen

konstant gehalten.
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2.1.10.9 Literaturvergleich

Bei der direkten Betrachtung der Ergebnisse im Vergleich mit Doube et al. [93] werden die

Differenzen deutlich, welche absolut zwischen den Softwarepaketen IPL und Bone] bestehen.

In der Studie von Doube et al. iiber die Validierung der Software Bone] wurde eine Knochenprobe
sowohl von Scanco als auch von SkyScan gemessen. Diese Parameter wurden in der Untersuchung
mit den von Bone] ermittelten Parametern verglichen, um eine Aussage tiber die Validitit dieser
Software zu erhalten. Die resultierte Differenz soll hier als Vergleichswert zu den eigenen

Messungen herangezogen werden.

Somit wird die Differenz zwischen Scanco und Bone] (ermittelt von Doube et al.) mit der Differenz

zwischen IPL und Bone] unserer Studie verglichen.

Da in unserem Fall mehrere Proben gemessen wurden, griffen wir auf den Mittelwert zurtick. Die
Standardabweichung ist in diesem Kontext besonders interessant, da sie einen guten Indikator fiir
Schwankungen innerhalb eines Kollektivs darstellt. Diese konnen bei der Charakterisierung des
Knochens entweder sehr heterogenem  Knochenmaterial oder Unterschiede im

Berechnungsalgorithmus geschuldet sein.

2.1.10.10 Differenzen in der Berechnung des Conn.D

Die Berechnung der Konnektivititsdichte fu3t auf der Formel:

Conn.D :—ﬁ1 (14)
Volumen

Daher wird untersucht, ob sich die Differenz zwischen den Softwarepaketen IPL und Bone] eher

im Bereich des Volumens oder in der Berechnung der Bettizahl 3; ergibt.
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2.1.10.11 Differenz der Knochendichte in der Kerndichteschdtzung

Im Folgenden wurde fiir die statistischen Berechnungen das Softwarepaket R (3.0.1) eingesetzt,

welches innerhalb von Eclipse (Vers. Kepler) zur Ausfithrung kam.

Sowohl die IPL wie auch die Bone] Messung wurde einem Shapiro-Wilk-Test unterzogen, um die

Normalverteilung der Messung zu priifen.

Lag eine Normalverteilung vor, wurde die Differenz zwischen den beiden Gruppen mittels eines
t-Tests gepruft. In diesem ging man davon aus, dass es sich um zwei Messungen der gleichen Probe

handelt.

Traf die Normalverteilung nicht zu, so wurde ein gepaarter Wilcoxon-Vorzeichen-Rang-Test

durchgefihrt.

Auch wurden die Mittelwerte und die Standardabweichungen der beiden Messreithen aufgefiihrt

und die prozentuale Differenz dargestellt.

Anhand einer Kerndichteschitzung wurde die Differenz der IPL und Bone] Messung grafisch
aufgefithrt. Im Vergleich zu einem Histogramm, welches beide Messformen in direktem Vergleich

zeigt, konnen beide grafische Prasentationsformen miteinander vergleichbar gemacht werden.

2.1.10.12 Deskriptive Daten der Micro-CT Untersuchung (Bonel/IPL)

In einer ersten graphischen Analyse wurden die Mittelwerte und der Standardfehler der beiden

Messreihen gegeniibergestellt.

Es wurde hierbei jeweils nur ein Parameter innerhalb einer Spezies betrachtet, so dass nur

Differenzen aufgrund der unterschiedlichen Berechnungsform aufgedeckt wurden.

Die Ilustration wird erginzt durch eine Tabelle, in der die Mittelwerte und der Standardfehler

aufgefiihrt sind.

Ebenso wurden diese Untersuchungen auf Vorhandensein einer Differenz im Mittelwert hin
untersucht. Hierzu wurde auf Normalitit mittels des Shapiro Test geprift. Traf die Bedingung der
Normalverteilung in beiden Messformen zu, wurde der Wilcoxon Rang Test durchgefiihrt.

Andernfalls kommt der gepaarte t-Test zur Anwendung.
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2.1.10.13 Wichtigkeit einzelner Faktoren

Die relative Wichtigkeit einzelner Parameter kann mit Bootstrapping errechnet werden. [112]

Hierzu wird aufgrund ein und derselben Gruppe ein Resampling durchgefiihrt.

In unserem Fall wurden 1000 Stichproben als Grof3e gewihlt mit einem Berechnungsansatz von

Lindeman et al. [113].

Auf das Konfidenzintervall wird in Tabellenform eingegangen. Dies ermdglicht eine
differenziertere Sichtweise der relativen Wichtigkeit einzelner Parameter in Bezug auf die lineare

Regression.

2.1.10.14 Gegenliberstellung der Ergebnisse von Bonel und IPL

Um unsere Daten mit veroffentlichter Literatur vergleichen zu kénnen, wurden demselben Schema

folgend Mittelwerte der beiden Messreihen subtrahiert und mit der Literatur verglichen.

Aufgrund unterschiedlicher Methodik wurde hier ein Einzelwert dem Mittelwert gegentibergestellt
und auf den Parameter SMI musste verzichtet werden, da dieser nicht in die vergleichende Messung

miteingeflossen ist.

Mittelwerte der einzelnen Entnahmeorte wurden ebenso auf Normalitit Gberprift und
dementsprechend entweder mit dem Wilcoxon-Rang Test oder dem t-Test auf Differenz in den

Mittelwerten hin gepriift.

Um den Unterschied ersichtlich zu machen, wurde weiterhin die Differenz der beiden Messreihen

in Prozent ausgedriickt.

Lineare Regressionen halfen beim Vergleich der beiden Messformen. Zur Interpretation wurde

sowohl der Korrelationskoeffizient als auch der Intercept und die Steigung mit eingebunden.

2.1.10.15 Vergleich der Konnektivitéitsdichte

Die Kalkulationsform der Konnektivititsdichte wurde mithilfe einer linearen Regression
verglichen und aus dem Korrelationskoeffizienten Schlisse gezogen. Es wurde weiterhin auf die
mittlere Verdnderung der Parameter in Prozent und auf die Verinderung der Standardabweichung

in Prozent eingegangen.
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2.2 Biomechanik des Knochens

2.2.1 Druckversuch

2.2.1.1 Kollektiv

Die Gruppen in der biomechanischen Testung unterscheiden sich gegeniiber der reinen

Bildanalyse. Dies hat mehrere Griinde:

Zum einen wurden gescannte Proben fiir biomechanische Vorldufe und Testungen herangezogen.
Diese Daten konnten dann dementsprechend keinen Fingang mehr in die biomechanische

Messung finden.

Zum anderen waren osteoporotische Proben mit einem sehr niedrigen BV/TV betroffen. Diese
waren teilweise so fragil, dass keine Einbettung und konsequenterweise keine biomechanische

Testung mehr moglich war.

Nach Ausschluss oben genannter Proben standen fur das rein biomechanische Setting folgende

Gruppen zur Verfiigung:
21 Proben von den bovinen Spezies, jeweils 24 Proben von der ovinen wie der porkinen Gruppe.

Der humane Teil setzt sich aus 24 osteopenen (mittleres Alter 62,5, Bereich 43—73 Jahre) und 19

gesunden Proben (mittleres Alter 38, Bereich 27—49 Jahre) zusammen.

2.2.1.2  Einbettung

Die in ihrer Linge (~10mm) und in ihrem Durchmesser (~9mm) standardisierten Knochenproben
wurden nach der Micro-CT Untersuchung in Messing-Endkappen eingegossen. Die hierzu
hergestellten Endkappen weisen einen dufleren Durchmesser von 15 mm auf, zentral im Inneren
liegt eine Ausfrisung mit einer Tiefe von 1 mm und einem Durchmesser von 10mm, um die Probe

aufzunehmen.

Ein 2-Komponenten-Kunststoff auf Methylmethacrylat-Basis (Technovit 3040) sorgte fir die
korrekte Fixation der Probe in dem Messing Endstiick. Die flissige und die pulverférmige
Komponente des Werkstoffes werden zusammengefihrt und ergeben nach einer kurzen
Aushirtungszeit eine dul3erste harte und stabile Fixierung. Nach erfolgter Einspannung wurde der
Knochenpriifkérper mitsamt der Endkappe wieder der Kithlkette zugefiihrt. In Abbildung 2.9 und
Abbildung 2.10 werden in einer kiinstlerischen Darstellung die knéchernen Proben mitsamt den

Endkappen aus Messing gezeigt.
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Abbildung 2.9 Knochenzylinder in Messing I

Abbildung 2.9 zeigt in kiinstlerischer Darstellung die Knochenzylinder in Messing

Abbildung 2.10 Knochenzylinder in Messing 1T

Abbildung 2.10 zeigt die Knochenzylinder in Prifposition
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2.2.1.3 Messung

Fir die biomechanische Messungen wurde folgender Ablauf eingehalten:
1. Auftauen der Proben
2. Befeuchtung der Proben durch ein Bad in 0,9 % NaCl
3. Einbringen der Probe in den Priifstempel
4. Kalibrierung des Extensometers
5. Zehn Zyklen Prikonditionierung

6. Finaler Durchlauf der Messung

Abbildung 2.11 Knochenzylinder in mechanischer Testung

ala

L

Grafische Darstellung: Knochenprobe mit Extensometer
Knochenprobe im Priifzylinder

Abbildung 2.11 zeigt auf der linken Seite in kiinstlerischer Darstellung die Knochenprobe im
Prifzylinder. Auf der rechten Seite ist die Probe mit Extensometer zu sehen
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Die Proben wurden tber Nacht bei Raumtemperatur behutsam auf Umgebungstemperatur

gebracht.

Vor der eigentlichen Messung wurden sie fiir eine Stunde in NaCl 0,9% feucht gehalten. Hierdurch

wurde die ganzheitliche Befeuchtung des Spezimens sichergestellt.

Sobald die Priifmaschine freigegeben worden ist, konnte die Probe in den Prifstempel verbracht
werden. Durch eine Einlassung im unteren Bereich war ein sicherer Stand der Probe gewihrleistet.
Der obere Teil des Stempels war hingegen ohne Vertiefung versehen, um der Probe ein minimales

tangentiales Gleiten zu erméglichen.

Abbildung 2.11 zeigt auf der linken Seite eine grafische Illustration der eingebrachten Probe. Zur
Vermeidung von End-Artefakten [114] wurde an beiden Priifstempeln ein Extensometer befestigt.
Dies bedeutet, dass einer Non-Linearitit am Anfang der Aufzeichnungskurve wirksam

entgegengetreten werden konnte.

Fir die biomechanische Messung wurde ein genaues Protokoll festgelegt. Folgende Schritte

mussten in der hier genannten Reihenfolge durchgefiithrt werden:

1. Der Extensometer wurde auf null gesetzt und somit in situ kalibriert. Hierbei war die
Messeinheit durch einen Stift vor Verschiebung gesichert. Bevor die Freigabe zur Messung
gegeben werden konnte, musste dieser Stift gezogen werden, um dem Extensometer das
Messen zu ermdglichen. Durch die Entnahme des Stiftes tbertrug sich die Bewegung auf
den Stift und konnte eine nochmalige Kalibrierung nétig machen. Eine Toleranz bis
0,01 mm wurde akzeptiert. In Abbildung 2.11 ist auf der rechten Seite das fixierte
Extensometer inklusive Sicherungsstift zu sehen.

2. Im Anschluss begannen die Messzyklen, die sich aus insgesamt elf Teilen
zusammensetzten. Die ersten zehn Zyklen waren Prakonditionierungen der Probe und
dienten dazu den Knochen in ein ,,Steady State” (Gleichgewichtszustand) zu versetzen
[115]. Die hier angelegte Spannung (Strain) belief sich auf 0,01 % bis 0,035 %. Die elfte
Messung war die fir die Errechnung der Parameter entscheidende: Diese finale Messung
wurde bis zu einem Strain von 6 % durchgefthrt.

3. Nach der Durchfithrung der biomechanischen Testung liegen die x-Werte (Spannung
(Stress), in MPa = Mega-Pascal)) und die y-Werte (Dehnung (Strain), in %) vor. Aus diesen
Daten miissen die ersten zehn Messzyklen herausgerechnet werden, da diese nur der
Vorbereitung der Knochenprobe dienten. Die validen Daten wurden darauffolgend mit der

Statistik-Software R eingelesen und weiterverarbeitet.
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2.2.1.4 Datennachbearbeitung

Verschiedene Schritte wurden bei der Berechnung der Daten durchlaufen:
1. Einlesen der biomechanischen Messdaten
2. Applikation eines Filters, um Messrauschen weitgehendst zu vermeiden
3. Berechnung des maximalen Stresses
4. Berechnung der maximalen Steigung (E-Modul)
5. Berechnung des Yield Strength mit einem Offset von 0.2%
6. Kalkulation eines korrigierten Yield Strength, Offset 0.2%
7. Einzeichnung in ein Spannungs-Dehnungs-Diagramm

8. Standardisierung des Spannungs-Dehnungs-Diagramms, Einbeziehen der absoluten Werte

Zul.:

Die Daten liegen als einzelne Dateien in einem Verzeichnis vor und werden in einer Schleife

Messung fir Messung von dem Skript eingelesen.

Zu?2.:

Wie jede experimentelle Messung unterliegt auch die vorliegende einem gewissen Messrauschen.
Um die resultierenden biomechanischen Werte zu optimieren, wurde ein Filterverfahren
angewendet, um die Daten und das damit verbundene Spannungs-Dehnungs-Diagramm zu glatten.
Als Verfahren kam ein LOESS Algorithmus (Locally Weighted Polynomial Regression) zum

Einsatz. Hierdurch konnte eine effektive Glittung der Daten erreicht werden.

In Abbildung 2.12 werden die urspriinglichen Messpunkte in roter Farbe aufgetragen. Der griine

Kurvenverlauf stellt eine geglittete Version der Messung dar.
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Zu3.:
Anhand des geglitteten Modells wurde der maximale Stress durch Auslesen des maximalen y-

Wertes festgelegt.

Zu 4.
Dem hookeschen Gesetz folgend kann der erste lineare Teil des Diagramms als Steigung und als

Elastizitatsmodul betrachtet werden.

Nachdem die wenigsten Kurven einer strengen Linearitit unterliegen, wurde nach einem Verfahren

von Keaveny et al. [114] verfahren, um die Steigung zu berechnen.

Ein Bereich von 0.2% Dehnung wurde als Bereich der Steigung anhand der Formel 15 festgelegt.
Bis zum Maximum der Daten wurde jeder Punkt anhand der Gleichung auf seine Steigung hin

untersucht.

Aus der resultierenden Datenwolke wurde die grof3te Steigung als der Elastizititsmodul festgelegt.

f(x) =m=xx+Db (15)
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Zu 5.

Der Punkt, ab dem eine plastische Verformung des Materials festgestellt werden kann (Yield Point)

wurde mittels eines Offsets von 0,2 % ermittelt [116].

Hierzu wurde eine Gerade an 0,2 % der Dehnung mit der Steigung des ermittelten E-Modul

angelegt.

Daraus resultiert eine Gerade, die im Schnittpunkt mit der Messkurve den Punkt der plastischen

Verformung ergibt.

Zu 6.

Durch die Prazyklierung der Proben (10 Vorlaufe) konnte es vorkommen, dass der Nullpunkt nicht
mehr bei einem Strain von 0% lag, sondern schon durch den vorhergehenden Druck einer

Verschiebung ausgesetzt war.
Somit war der reelle Nullpunkt im negativen Strain gelegen.
Um dieses auszugleichen, wurde ein korrigierter Yield Point eingefiihrt.

Der hypothetische Null Strain wurde hierbei auf einen theoretischen Schnittpunkt der Messkurve
mit der x-Achse gelegt. Als Ansatzpunkt wurde hierzu der Abschnitt der Modulusberechnung zu

Rate gezogen.

Analog zu dem urspriinglichen Yield Point wurde der Schnittpunkt der Geraden mit der Kurve als

korrigierter Yield Point betrachtet.
In Abbildung 2.12 kann die Differenz der beiden Punkte nachvollzogen werden.

Punkt b markiert den ,,konventionellen* Schnittpunkt und ist an dem urspriinglichen Nullpunkt

angelehnt.

Punkt ¢ wurde ermittelt mittels eines theoretischen Nullpunktes, der durch die Linearitit der

Steigungsgeraden definiert wird.



Methodik 73

Zu 7.

In einem weiteren Schritt wurden die kalkulierten Diagramme und Punkte graphisch dargestellt

und zur weiteren Analyse gespeichert.

Folgende Datenpunkte sind in Abbildung 2.12 markiert:
a) Maximaler Stress
b) Yield Strength (Yield Point) 0.2% Offset

¢) Yield Strength (Yield Point) 0.2% Offset korrigiert

Abbildung 2.12 Spannungs-Dehnungs-Diagramm 1
HO7B

Messdaten
— Aulgezeichnete Messpunkte
— Gefilterte Messpunkte

" '
-0.06 0.04

Strain

Abbildung 2.12 zeigt das Spannungs-Dehnungs-Diagramm. Rot sind die
aufgezeichneten Messpunkte zu sehen. Die grine Line zeigt die gefilterten
Messpunkte
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Zu 8.

In Abbildung 2.13 wurde das Diagramm modifiziert. Folgende Anderungen sind vorgenommen
worden: Durch Umwandeln der Messdaten in positive Werte konnte eine konventionelle
Darstellungsform des Diagramms erreicht werden. Zur besseren Ubersicht wurden die Kiirzel in

der Grafik folgendermaf3en umbenannt:
a) Maximaler Stress
b) Konventioneller Yield Point (Yield Stress/Yield Strain)
b") Alternativer Yield Point (Yield Stress/Yield Strain)
¢) Punkt Null Stress (Stress Zero) mit 0.2% Offset
") Alternativer Punkt Null Stress (Stress Zero) mit 0.2% Offset

d) Alternativer Ursprungspunkt (Stress Zero/Strain Zero)

Abbildung 2.13 Spannungs-Dehnungs-Diagramm 1T
HO7B

Messdaten
Autgezeichnete Messpunkle

Stress

— Gefilterte Messpunkie

qdfc Vi

Strain

Abbildung 2.13 zeigt das modifiziert Spannungs-Dehnungs-Diagramm: durch
Umwandeln der Messdaten in positive Werte kann eine konventionelle
Darstellungsform des Diagramms erreicht werden
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Diese Werte werden im Detail in Abbildung 2.14 gezeigt.

Abbildung 2.14 Spannungs-Dehnungs-Diagramm 111
HO7B
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Abbildung 2.14 zeigt das Spannungs-Dehnungs-Diagramm im Detail
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2.2.1.5 Differenz und Validierung der biomechanischen Parameter

Zum FEinsatz fur die statistischen Berechnungen kam die Statistik-Software R (3.0.1), welche

innerhalb der integrierten Entwicklungsumgebung Eclipse (Version Kepler) zur Ausfihrung kam.

Von den biomechanisch erfassten Parametern wurde der Mittelwert und die Standardabweichung

pro Gruppe erfasst.

Zur besseren Anschaulichkeit sind die Daten ebenso in einem Boxplot verfiighar. Ein t-Test zum
Vergleich der Mittelwerte wurde von den jeweiligen Spezies und den Entnahmeorten errechnet.
Hierbei soll die Differenz der biomechanischen Parameter nicht nur zwischen den Spezies,

sondern auch im Hinblick auf die Entnahmeorte bewertet werden.

Um die biomechanischen Parameter einer internen Validierung zu unterziehen, wurden die
Parameter E-Modul, maximale Belastung, und der Yield Stress in eine lineare Beziechung
zueinander gesetzt. Uber den Korrelationskoeffizienten konnten Zusammenhinge verdeutlicht

und aufgedeckt werden.
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2.2.2  Finite Elemente Analyse

2.2.2.1 Kollektiv

In der finiten Elemente Untersuchung werden 38 humane Knochenproben, 23 ovine, 23 porkine

sowie 21 bovine Knochenproben getestet.

2.2.2.2 Solver ParFE

Die Genauigkeit eines Gleichungssystems nimmt mit der Anzahl der Freiheitsgrade zu.

Diese beeinflussen die Groie des Modells und damit den Zeitaufwand, den die Losung desselben

in Anspruch nimmt.

Die schwammartige Struktur des spongidsen Knochens ist fiir einen Solver aufgrund der

vorherrschenden hohen Komplexitit eine grole Herausforderung.

Je nach Feinheit der Auflésung kénnen mehrere hundert Millionen Freiheitsgrade zu bearbeiten
sein. Diese Berechnung ist von der Geschwindigkeit der CPU abhingig. Da sich diese jedoch relativ
konstant zeigt, wird der Ansatz einer massiven Parallelisierung vorangetrieben. Diese kénnen die
Arbeitslast gleichzeitig auf viele Prozessoren verteilen und bieten daher die Méglichkeit auch sehr

gro3e Modelle mathematisch zu 16sen.

Der seit 2006 um die Arbeitsgruppe von P. Arbenz entwickelte Solver ParFE ist genau auf dieses
Szenario ausgelegt. Mennel [117] beschreibt den Einsatz eines Matrix freien multilevel
Konditionierer (matrix-free multilevel preconditioner), welcher signifikant schneller ist als der

Element by Element Preconditionierer, welcher sich im allgemeinen Einsatz befindet.

Der Solver selbst arbeitet im linearen Bereich und kann mit isotropen, 8-knotigen sechseckigen

Elementen umgehen [118].
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Folgende Schritte mussen zur Untersuchung mittels der finiten Elemente Methode durchgefiihrt

werden:

1. Preprocessing
a. Meshing (ISQ-Meta-Image-Image-Voxel)
b. Definition der Randbedingungen (Materialeigenschaften, Verschiebung der
Knoten)
2. Solver
c. Analyse des FE Modells
3. Postprocessing

d. Auswertung

2.2.2.3 Vorbereitung

Um eine Messung per ParFFE durchfithren zu kénnen, miissen verschiedene Schritte durchlaufen

werden.

Als Ausgangsformat liegt die Rohdatei der Micro-CT Messung im ISQ Format vor. Dieses
unsegmentierte Bildformat wird in Image] zurechtgeschnitten und mittels Bone] wie oben

beschrieben bearbeitet.

In den oben genannten Arbeitsschritten werden die architekturalen Parameter ermittelt und das
ISQ-File als Bilddatei abgespeichert, der Standardisierung folgend als Meta-Image, welches aus
einem Rohformat (.raw) und einem beschreibenden Format (.mhd) zusammengesetzt ist. Diese
Bildserie aus der abschlieBenden Bearbeitung ist segmentiert, das hei3t die Grauwerte sind in eine
bindre Schwarz-Weill Form umgewandelt worden und wihrend der Arbeitsschritte ist ein
Reinigungsverfahren durchgefithrt worden, welches alle nicht zusammenhingenden Teile des
Bildes entfernt. Somit werden Rauschen und Artefakte wirksam aus der Bildserie eliminiert. Es
folgt eine Umwandlung der Meta-Images in Bilddateien, welche durch ein Skript in Image]

durchgefiihrt wird.

Nach dieser Bearbeitung liegt die Bildserie nun als ein sogenannter Bilderstapel oder Stack vor. Pro
Knochenprobe ist ein Ordner vorhanden, in dem die Bilddateien der z-Achse folgend nummeriert
im Bildformat png vorliegen. Anhand dieser Dateien kann die Berechnung der virtuellen

biomechanischen Parameter gestartet werden.
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2.2.2.4  Preprocessing
Aus den rohen Bilddateien wird ein Meta-Image gewonnen.

Dieses wird bewerkstelligt mit einem Python Skript (Im2Vox.py, Autor Yan Chevalier) welches die
Konvertierung auf Kommandozeilenbasis vornimmt. Der gesamte Ablauf wird mithilfe eines

Skriptes gesteuert.

Das raw und das mhd File dienen im néchsten Schritt der wichtigen Umwandlung in das HDF5
Format. Diese wird mit dem Tool pfeMHDToH5 (Autor Yan Chevalier) vorgenommen. Dieser

Part fiigt der Datet fiir die weitere Berechnung unerlissliche Parameter zu.
Die Toleranzgrenzen bis zur Erreichung der Konversion werden festgelegt.

Des Weiteren werden die Knoten konkretisiert, welche fixiert und welche frei in threr Bewegung
sind. So werden die unteren Knotenpunkte in jegliche Achse fixiert, die oberen jedoch in der z-
Richtung freigestellt. Dieses ist auch notig, da diese in einem nachsten Schritt einer festgelegten

Verschiebung zugewiesen werden. In diesem Fall betrigt diese 0,1 mm.

Ein wichtiger Parameter fir die akkurate Berechnung in der Simulation sind die

Materialeigenschaften des Knochens.

Der Tissue Modulus wurde auf 19 GPa festgesetzt. Dieses gilt fiir alle Proben gleichermal3en und
wird auch in der Literatur teilweise so widergespiegelt. So wird von Pistoia et al. der Tissue Modulus
auf 10 GPa festgelegt [105], van Rietbergen et al. definieren 15 GPa als Materialwert fiir
trabekuldren Knochen [119]. Chevalier et al. ermittelten mithilfe der Nanoindentierung Tissue

Moduln zwischen 19,6 GPa und 22,3 GPa [120].

Ebenso wird die Querkontraktionszahl (Poissonzahl v) mit 0,3 festgelegt. Dieser Wert ist als

Materialkonstante weitldufig in der Literatur anzutreffen.

Diese Parameter werden in die HDF5 Datei integriert, da sie fiir die weiteren Bearbeitungsschritte

mit ParFE festgelegt sein mussen.
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2.2.2.5 Solving mit ParFE

Das HDF5 Dateiformat wurde von dem National Center for Supercomputing Applications
(NCSA) als ein standardisiertes Datenformat fiir gro3e und sehr gro3e Datenmengen entwickelt.
In unserem Fall werden in diese Datei sowohl die Koordinaten der einzelnen Knoten als auch die

Verschiebung dieser eingetragen und erméglichen somit das Auslesen in einem weiteren Schritt.

Falls es zu keiner Konvergenz kommen konnte, erméglichte ein im Programm ablaufender Timer
die Messung nach einer gewissen Zeit zu stoppen und mit reduzierten Rechenkernen die Messung
zu wiederholen. Da die Berechnung auf verschiedene Kerne intern aufgeteilt wird, kann dieses

Vorgehen effektiv zum Erlangen einer Konvergenz beitragen.

Die Rechnung selbst fand auf einem Linux System (12.04/64 Bit) statt, welches in einer virtuellen
Umgebung innerhalb des Desktop PC lief. Dem Linux System wurden zur Berechnung 12
Rechenkerne und etwa 50 GB RAM zur Verfiigung gestellt.

Nach stattgehabter Berechnung befinden sich die relevanten Informationen in dem HDF5 File

und kénnen ausgelesen werden.

Diese sind fur die weitere Bearbeitung vor allem die experimentell ermittelte Versagenslast (Failure

Load (N)) und die Gegenkraft (Reaction Force (N)).
Diese werden mit einem speziellen Tool ausgelesen.

Ein Versagen der Struktur wird dann angenommen, wenn 2 % des Knochens tber dem

Schwellenwert von 3500 Microstrain liegen [121].

Ein Finite-Elemente-Modell ist in Abbildung 2.15 abgebildet. Der Stress ist farblich markiert.
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Abbildung 2.15 Finite-Elemente-Modell
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Abbildung 2.15 zeigt ein Finite-Elemente-Modell. Ein trabekulires Knochenstiick ist dargestellt.
Bei Zufiigung von Druck (Pfeile) reagiert der Knochen mit Stress. Dieser ist farblich dargestellt
(blau: kein Stress, rot: maximaler Stress)
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2.2.3  Vergleich biomechanischer Charakteristika in Simulation und Experiment

2.2.3.1 Kollektiv

Aufgrund nicht vollstindig tberlappender Datensitze ergeben sich fiir den Vergleich der

biomechanischen Daten mit den Micro-CT Datensitzen folgende Gruppenkonstellationen:

- 21 bovine Proben
- 23 ovine Proben
- 23 porkine Proben

- 38 humane Proben

Die humanen Proben werden aus 18 gesunden und 20 osteopenen Knochenzylindern gebildet.
Das mittlere Alter des gesunden Kollektivs betragt hierbei 38 Jahre, das der osteopenen Gruppe
62,5 Jahre.

2.2.3.2 Vergleich MicroFE Untersuchung mit experimentellem Druckversuch

Um die Berechnung der MicroFE Untersuchung einer Validierung zu unterziehen, wurden diese

mit den experimentellen Parametern in einer linearen Regression gegeniibergestellt.

Als priadefinierte Gruppe wurde nicht nur auf die Spezies zurtickgegriffen, sondern auch auf eine
Unterteilung, die je nach Dichte der Proben unternommen wurde. Die gesamte Spannweite der
méglichen Dichte wurde in vier gleich gro3e Segmente aufgeteilt. Alle in einem Segment liegenden
Proben wurden dieser Gruppendichte zugeordnet. Die Parameter dieser Gruppen wurden einer

linearen Regression ebenso unterzogen wie die nach Extraktionsort aufgeteilten Knochenproben.

Um das Ergebnis noch etwas zu schirfen, sind die Spezies nach Extraktionsort unterteilt worden.
Von diesem kleinen Kollektiv wurde eine lineare Regression durchgefithrt, welche etwa nur den

Bereich der Artikulationsfliche zwischen simtlichen Spezies betrachtet.

Diese Untersuchung wurde fiir die Parameter E-Modul und max. Stress durchgefiihrt.
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2.3 Statistische Differenzierbarkeit

2.3.1 Kollektiv

Die biomechanisch erhobenen Daten werden in dieser Untersuchung mit den architekturalen und
den virtuell ermittelten biomechanischen Charakteristika in Verbindung gebracht. Aufgrund dieser

Konstellation ergibt sich folgende Gruppenzusammensetzung:

- 21 bovine Proben
- 23 ovine Proben
- 23 porkine Proben

- 38 humane Proben

Die humanen Proben sind hier ebenso in eine osteopene und eine gesunde Gruppe aufgeteilt. Das
osteopene Kollektiv ist mit 20 Proben, das gesunde mit 18 Proben vertreten. Das mittlere Alter

betragt bei erster Gruppe 62,5 Jahre, bei letzterer 38 Jahre.

2.3.2 Hauptkomponentenanalyse

Aufgrund der ginzlich unterschiedlichen Natur der Parameter wurde vor der Betrachtung einer
Hauptkomponentenanalyse (PCA) eine Standardisierung der Daten durchgefiihrt. Erst nach

diesem Schritt konnten die Werte der Analyse unterzogen werden.

In erster Linie interessiert der Eigenwert der jeweiligen Komponenten, deren Varianzanteil, sowie
die kumulative Varianz. Die maximal zu betrachtenden Komponenten wurden durch das Kaiser

Kriterium festgelegt [122], [123] und betrug in diesem Fall >1.

Eine zweidimensionale Ansicht der Parameter und deren Korrelation untereinander kann mit
einem Biplot realisiert werden. Die Stirke des jeweiligen Einflusses und die Richtung kann hier

einfach abgelesen werden. Mithilfe des Paketes FactoMineR [124] wurde die Grafik unter R erstellt.

Durch eine Umformulierung der Zahlen in absolute Betrige wird die Wichtigkeit der Ladungen in

jedem der Belastungsfaktoren sichtbar.

Jeweils die funf wichtigsten Parameter sind in einer Tabelle markiert, um so die Charakteristik der

Hauptkomponente sichtbar zu machen.
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2.3.3 Lineare Diskriminanzanalyse

Mithilfe des R-Paketes adegenet [125], [126] wurden die Daten erst einer PCA zugefihrt, um im

Anschluss mit diesen eine lineare Diskriminanzanalyse (LDA) durchzufiihren.

Ein Scatterplot konnte im Anschluss daran aus den Daten angefertigt werden. Dieser zeigt die

individuellen Messungen an, wie auch die Gruppenzugehérigkeit.

Die Eigenwerte sowohl von der Hauptkomponentenanalyse wie von der linearen
Diskriminanzanalyse konnen in einem Histogramm eingesehen werden. In einer weiteren Tabelle
wird die Ladung der einzelnen Parameter in den jeweiligen Diskriminanzfunktionen aufgedeckt.

Die Hauptlast wird ebenso in einer grafischen Illustration nachvollziehbar gemacht.

Eine weitere Grafik gibt Auskunft dartber, wie viel Prozent der Proben anhand der

Diskriminanzanalyse korrekt in die urspriingliche Gruppe einsortiert wurden.

2.3.4 Vergleich PCA —LDA

Um die Fihigkeit der Hauptkomponentenanalyse wie auch der Diskriminanzanalyse vergleichend

darzustellen, wurden beide Analysearten gegeniibergestellt [127].
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2.4 Surrogat fir den humanen Knochen

2.4.1 Kollektiv

In dieser Untersuchung wird nur das Tuberculum majus betrachtet. Daher ist die Anzahl der

vorhandenen Proben reduziert.

Es werden 9 ovine und bovine, 8 human osteopene und porkine sowie 7 human gesunde

Knochenproben mit in die Untersuchung mit einbezogen.

Es wurden 5 paarige Humeri und 5 einzelne Humeri enthommen. Daher standen insgesamt 15
Humeri von 10 Individuen zur Verfigung. Das Geschlechterverhiltnis im osteopenen Kollektiv
betrigt in dieser Untersuchung 2:4 (Frau: Mann) bei einem mittleren Alter von 62,5 Jahren. Das
gesunde Kollektiv zeichnet ein Verhiltnis Frau: Mann von 1:3, sowie ein mittleres Alter von 38

Jahren aus.

2.4.2 Deskriptive Parameter

Deskriptive Parameter der Micro-CT Messung wie auch der simulierten biomechanischen Testung
werden hier mit dem Standarderror berechnet und grafisch ausgegeben. Die Mittelwerte und die

Standardabweichung werden ebenso tibersichtlich in einer Tabelle aufgefiihrt.

2.4.3 Vergleich der Mittelwerte

Um die Differenz der Mittelwerte herauszustellen, wurden die Daten in einem ersten Schritt auf
Homogenitit der Varianzen geprift. Dies wurde mit dem Verfahren von Brown-Forsyth realisiert.

Die Normalitit der Daten wurde mittels des Shapiro Test gepriift.

Bei Zutreffen der beiden Voraussetzungen wurde eine ANOVA eingeleitet. Als Post Hoc Test kam
der Tukey HSD zur Anwendung. Sollte eine Verletzung der Annahme der Homogenitit der
Varianzen oder der Normalverteilung vorliegen, wurde auf den nicht parametrischen Kruskal Walis

Test ausgewichen.
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3 Resultate

3.1 Mikrostruktur des Knochens

3.1.1 Micro-CT Untersuchung

Tabelle 3.1 Mittelwerte Micro-CT

BoneJ IPL
n Mean SE Mean.1 SE.1 p.Value
Bovin
BV/TV 22 0.268 0.024 0.262 0.024 0.000* **
Conn.D 22 17.901 1.306 11.143 0.954 0.000***
DA 22 2201 0.092 1.552 0.043 0.000***
SMI 22 0.829 0.222 0.284 0.241 0.000* **
Tb.Sp 22 0.493 0.012 0.483 0.010 0.000***
Tb.Th 22 0.160 0.010 0.145 0.010 0.000* **
Human gesund
BV/TV 15 0.168 0.024 0.163 0.024 0.000* ** @
Conn.D 15 6.680 0.899 4.368 0.535 0.002** ®
DA 15 2.833 0.322 1.695 0.078 0.000* ** ™
SMI 15 1.482 0.222 0.953 0.230 0.000*** M)
Tb.Sp 15 0.804 0.041 0.777 0.036 0.002** ®
Tb.Th 15 0.164 0.012 0.147 0.012 0.000***
Human osteopen
BV/TV 14 0.099 0.014 0.094 0.013 0.000* **
Conn.D 14 5619 0.921 3.805 0.399 0.000* **
DA 14 2143 0.189 1.501 0.059 0.000* ** @
SMI 14 2.074 0.153 1.549 0.155 0.000*** @
Tb.Sp 14 0.994 0.066 0.903 0.045 0.066 )
Tb.Th 14 0.134 0.006 0.116  0.006 0.000***
Ovin
BV/TV 29 0.229 0.009 0.221  0.009 0.000***
Conn.D 29 21970 1.741 11.873 0.773 0.000* **
DA 29 2.240 0.087 1.502 0.031 0.000***
SMI 29 1.181 0.073 0.609 0.072 0.000* **
Tbh.Sp 29 0.532 0.011 0.522 0.010 0.000*** @
Tb.Th 29 0.146 0.005 0.132 0.005 0.000*** )
Porkin
BV/TV 17 0.201 0.014 0.193 0.014 0.000***
Conn.D 17 31.245 1.275 21.733 1.113 0.000***
DA 17 2122 0.090 1.523 0.038 0.000* ** @
SMI 17 1.624 0.155 0.929 0.138 0.000* ** @
Tb.Sp 17 0.441 0.009 0.428 0.008 0.000*** @
Tb.Th 17 0.111 0.004 0.098 0.004 0.000*** M)

Tabelle 3.1 zeigt die deskriptiven Daten der Micro-CT Untersuchung
(*: p < 0,05; #F: p < 0,01; ¥*: p < 0,001)
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In Tabelle 3.1 ist der Mittelwert der Micro-CT Untersuchung aufgefihrt.
Hieraus lassen sich schon verschiedene Charakteristika der einzelnen Gruppen erkennen.

Die bovine Gruppe hat die grofite Dichte. Dies zeigt sich durch das hochste relative Volumen
BV/TV (26,2 %) und das schr kleine SMI von 0,284.

Die gesunde humane Gruppe besitzt eine Dichte von 16,3 %, wihrend die osteopene Gruppe nur
eine Dichte von 9,4 % im Mittel aufweist. Ebenso ist in der osteopenen Gruppe das SMI mit 1,55

grofler als in der gesunden Gruppe mit 0,95.

Die Trabekel selbst sind im gesunden humanen Kollektiv dicker (0,15 mm) als im osteopenen Teil
(0,12 mm). Der Abstand der Trabekel zueinander ist im osteopenen Bereich ebenso vergroBert

(0,9 mm, gesundes Kollektiv 0,78 mm).

Der gesunde humane Knochen (BV/TV =16,3 %) idhnelt eher dem porkinen Knochen
BV/TV =19,3%) als dem ovinen (BV/TV =221%) oder bovinen (BV/TV = 26,2 %)
Knochen. Die Konnektivititsdichte ist bei den gesunden humanen Proben (Conn.D = 4,4) dhnlich

hoch wie bei den osteopenen Knochenproben (Conn.D = 3,8).
Weitaus grof3ere Werte werden in dem tierischen Kollektiv gefunden.

So weist die ovine Gruppe (Conn.D = 11,9) eine sehr dhnliche Konnektivititsdichte auf wie das
bovine Kollektiv (Conn.D = 11,1). Der porkine Knochen weicht hiervon deutlich ab:
Conn.D = 21.7.

Aus diesen Beobachtungen lisst sich ableiten, dass der bovine Knochen die hochste Dichte im
untersuchten tierischen Bereich besitzt. Die grof3te Konnektivititsdichte weist hingegen der

porkine Knochen auf.

Der osteopene Knochen besitzt nicht nur eine weitaus geringere Dichte als der gesunde Knochen,
er hat auch eine wesentlich gréflere Distanz zwischen den Trabekeln. Nach den bovinen Proben

besitzen die ovinen Proben das gré3te relative Volumen.
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3.1.2 Vergleich zweier Ansétze des Postprocessing

3.1.2.1 Deskriptive Beschreibung

In Abbildung 3.1 und Abbildung 3.2 werden die deskriptiven Ergebnisse von IPL und Bone]

gegentiibergestellt.

Folgende Parameter sind in die Betrachtung einbezogen worden: das relative Knochenvolumen
BV/TV), die Konnektivititsdichte (Conn.D), der trabekulire Zwischenraum (Tb.Sp) und die
trabekuldre Dicke (Tb.Th), die Anisotropie (DA) und der strukturelle Modell Index (SMI).
Angegeben ist neben dem Mittelwert auch der Standardfehler des Mittelwertes, der sich aus der

Division der Standardabweichung durch die Wurzel der Probenanzahl errechnet.

Der Fehlerbalken kann als ein Gradmesser der Variabilitit der Daten gesehen werden und eignet
sich daher, um auf visuelle Art und Weise die Berechnungsalgorithmen (IPL und BoneJ) im Sinne
der ,Stabilitit“ der Ergebnisse zu uberprifen. Dies ist aufgrund der vorliegenden

Herangehensweise nur orientierend méglich.

Wenn die Ergebnisse in die Betrachtung einbezogen werden, fillt auf, dass einige Faktoren nur

eine sehr geringe Variabilitit aufweisen, wihrend andere zu grofleren Differenzen neigen.

Einige Messungen imponieren auch mit Differenzen in der Variabilitit je nach verwendeter

Software.

So kann ein Parameter in IPL beispielsweise ein stabileres Ergebnisbild aufweisen als in Bone].
Auffillig ist, dass im Bereich des relativen Knochenvolumens (BV/TV) die Variabilitit der
Ergebnisse beim bovinen, sowie humanen Kollektiv gréBer ausfallen als bei den ovinen und

porkinen Proben.

Dieses trifft auch fur die trabekulidre Dicke (Tb.Th) zu und ausgeprigter noch beim trabekuliren

Zwischenraum (Tb.Sp) in der osteopenen Gruppe.
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Die Messung des SMI weist allgemein eine hohere Fehlerrate auf.

Bei der Konnektivititsdichte wird eine gréBere Abweichung im ovinen und porkinen Bereich
geschen, wihrend beim Grad der Anisotropie (DA) die Variabilitit im humanen Feld nicht nur
ausgeprigter erscheint, sondern auch eine gréflere Variabilitit im Bereich der Bone] Betrachtung

imponiert.
In Tabelle 3.1 ist die Bone] Messung der IPL Messung in Tabellenform gegeniibergestellt.
Es ist jeweils der Mittelwert und der Standardfehler aufgetragen.

In der letzten Spalte wurden die Mittelwerte einer Priifung der Gleichheit unterzogen. Dieser ging

ein Shapiro-Wilk-Test auf Testung der Normalverteilung voraus.

Sobald eine Normalverteilung angenommen werden konnte, wurde der gepaarte t-Test
durchgefiihrt. Konnte die Normalverteilung auf einem Niveau von (p<0,05) nicht nachgewiesen

werden, so wurde auf einen Wilcoxon-Vorzeichen-Rang-Test ausgewichen.

Welche Art der Testung zum Einsatz kam, wird in der Tabelle durch den Buchstaben in Klammern

wiedergegeben.

Abbildung 3.1 Vergleich IPL-Bone] 1
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Abbildung 3.1 zeigt die deskriptiven Ergebnisse von IPL und Bone]
gegeniibergestellt: Hier wird die Conn.D und die DA dargestellt
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Abbildung 3.2 Vergleich IPL-Bone] 11
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Abbildung 3.2 zeigt die deskriptiven Ergebnisse von IPL und Bone]
gegentibergestellt: Hier wird BV/TV, Tb.Th., Tb.Sp. und SMI dargestellt

Aus der Tabelle wird ersichtlich, dass in der gepoolten Betrachtung in fast jedem Fall eine Differenz
der Mittelwerte nachgewiesen werden konnte. Dieses trifft fiir die bovinen, sowie die ovinen und
porkinen Proben ausnahmslos zu. Nur in den humanen Kollektiven konnte eine Differenz des
trabekuliren Zwischenraums im osteopenen Teil nicht nachgewiesen werden. Weniger signifikant
(p<0,01) fillt ebenso die Differenz des Zwischenabstandes (Tb.Sp) wie der Konnektivititsdichte

(Conn.D) zwischen der Berechnungssoftware im humanen gesunden Kollektiv aus.

3.1.2.2 Konklusion

Bis auf wenige Ausnahmen in der humanen Gruppe lisst sich fir alle Spezies mit gepoolten

Entnahmeorten eine signifikante Differenz zwischen der Messung mit IPL und Bone] feststellen.
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3.1.2.3 Literaturvergleich

In Bezug auf das relative Knochenvolumen ist die Differenz in den hier durchgefithrten
Untersuchungen klar kleiner, als dies in den Untersuchungen von Doube et al. [93] der Fall ist

(0,007 vs. 0,027). Die Standardabweichung fallt in beiden Gruppen gleich aus (0,092).
Im BV/TV ist die Differenz bei Doube et al. in etwa dreimal so grof3.

Analog hierzu weist der trabekulire Zwischenraum (Tb.Sp) in der hier vorliegenden Studie nur eine
Differenz von 0,025 mm auf, wihrend in der Vergleichsstudie eine Differenz von 0,11 mm
imponiert. In den weiteren Werten ist die Differenz zwischen den Softwarepaketen in unserer

Studie jedoch groBer als in der verglichenen Arbeit von Doube et al..

Genannt seien die trabekulire Dicke mit 0,015 mm zu 0,007 mm (Doube et al.) und der

Anisotropie Grad von 0,741 zu 0,16 (Doube et al.).

Die grofite Differenz der beiden Untersuchungen wird an der Konnektivititsdichte sichtbar.
Wihrend bei Doube et al. eine Differenz zwischen den Untersuchungen von 0,423 gesehen werden

kann, liegt dieser Wert in der vorliegenden Studie mit 6,838 deutlich dariiber.

Die Standardabweichung fillt in Bone] erheblich grofler aus (10,956) als bei der IPL. Messung

(6,994). Die genauen Zahlen kénnen der Tabelle 3.2 enthommen werden.

Tabelle 3.2 Vergleich IPL-Bone]

BonelJ IPL A IPL-Boned

Mean SD Mean SD Kropp Doube

BV/TV 0205 0.092 0.198 0.092 0.007  0.027

Tb.Th 0.144  0.038 0.129 0.037 0.015  0.007

Tbh.Sp 0.616  0.226 0.591 0.192 0.025 0.110

Conn.D 17.948 10.956 11.110 6.9%4 6.838 0.423

DA 2288 0.692 1.547 0.213 0.741 0.160
SMI 1.354 0.816 0.781 0.836 0.574

Tabelle 3.2 stellt die Ergebnisse von IPL und Bone] gegeniiber
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3.1.2.3.1 Nahere Betrachtung der Konnektivitatsdichte
Den Vergleich der Absolutwerte sehen wir in Tabelle 3.3 aufgefiihrt.

In dieser wird der Mittelwert der prozentualen Differenz dargestellt. In der ersten Zeile wird der
Purifikationsschritt von Bone] mit einbezogen, wihrend in der zweiten Zeile dieser aus dem

Berechnungsalgorithmus gestrichen wurde.

Da sich aufgrund des fehlenden Reinigungsschrittes bei funf Proben eine nicht giltige Euler
Charakteristik, da positiv, ergab, wurden diese aus dieser Betrachtung ausgeschlossen. Damit andert

sich die Gruppengréfie von 97 auf 92 Proben.

Tabelle 3.3 Durchschnittliche Differenz des Gesamtvolumens

Volume Beta 1
Mean Change(%) SD Change(%) Mean Change(%) SD Change(%)
with Purification 10.686 5.276 82.057 68.984
w/ o Purification 10.686 5.276 18.636 39.174

Tabelle 3.3 zeigt die durchschnittliche Differenz des Gesamtvolumens erfasst
von IPL und Bone]

Die durchschnittliche Differenz des Gesamtvolumens liegt zwischen IPL und BoneJ knapp bei
10,7 %. Da die Purifikation der Probe erst nach der Volumenmessung durchgefiihrt wird, ergibt
sich aus der Weglassung keinerlei Anderung im Volumen. Dies steht in groBem Gegensatz zu der
Differenz in der Bettizahl 3. Wihrend sich mit dem Reinigungsalgorithmus eine mittlere
prozentuale Differenz von 82 % ergibt, fillt diese ohne Reinigung auf ein Viertel ab (18,6 %,
SD = 39,2 %). Somit ergibt sich ohne Purifikation eine deutlich abgeschwichte Differenz zwischen

den beiden Berechnungsalgorithmen IPL und Bone].

Betrachtet man die lineare Regression in Abbildung 3.3, so verdeutlicht dies den Einfluss des
Purifikationsschrittes. Im oberen linken Quadranten wird die regulir berechnete 31 von Bone] und

IPL gegeniibergestellt. Die Gute des linearen Modells betrigt hierbei > =0,76.
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Abbildung 3.3 Lineare Regression IPL-Bone]
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Abbildung 3.3 zeigt die Messungen von IPL und Bone] in der linearen
Regression
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Im linken unteren Quadranten werden die Messungen ohne Purifikation in Bone] gegeneinander

aufgetragen.

Deutlich sieht man die Differenz im Modell. Die Giite steigt um 12 Prozentpunkte auf +* = 0,88
an. Des Weiteren wird im oberen rechten Quadranten das Volumen der gesamten Knochenproben

der beiden Berechnungsarten gegeneinander aufgetragen.
Eine sehr groBe Giite imponiert durch das Bestimmtheitsmal £ von knapp 95 %.
Im rechten unteren Quadranten werden die $1-Werte von Bone] gegeneinander aufgetragen.

Auf der x-Achse ist die Messung mit Reinigungsschritt, auf der y-Achse die Messung ohne

Reinigungsschritt fixiert.

Anhand der linearen Gleichung wird deutlich, dass sich die Werte ohne Einbeziechung einer

Siuberung maligeblich verindern.

3.1.2.3.2 Konklusion

Es lasst sich also konkludieren, dass die mikroarchitekturalen Parameter im Vergleich mit Doube
etal. [93] in der hier vorliegenden Studie beim BV /TV und Tb.Sp eine kleinere Differenz zwischen
IPL und Bone] aufweisen. Grofiere Differenzen als in der Vergleichsstudie sind bei Tb.Th, DA
und vor allem bei der Konnektivititsdichte (Conn.D) zu beobachten. Mal3geblich zu dem

Unterschied in der Conn.D trigt der Purifikationsschritt in Bone] bei.

Es muss bedacht werden, dass die Vergleichsstudie nur an einem Spezimen Messungen
vorgenommen hat, wihrend in der vorliegenden Versuchsreihe mehrere Spezies und

Entnahmeorte gepoolt wurden.
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3.1.2.4 Vergleich der Mittelwerte

3.1.2.4.1 Vergleich der Gruppen anhand Spezies und Lokalisationsort

In der Tabelle 3.4 und Tabelle 3.5 werden die drei Lokalisationsorte Artikulationsfliche,
Tuberculum majus und Tuberculum minus getrennt betrachtet. Es wird der Mittelwert der
Messungen von IPL und Bone] mitsamt der Standardabweichung aufgetragen. Weiterhin wird auf
den Mittelwert der prozentualen Differenz und dessen Standardabweichung eingegangen. In der
jeweils letzten Spalte werden die ethobenen Daten auf Unterschiede mittels t-Test oder, sollte keine

Normalititsannahme zutreffen, per Wilcoxon-Vorzeichen-Rang-Test geprift.

Da ein kleiner p-Wert vor allem gegen die Nullhypothese einer Gleichheit der Gruppen spricht,
aber im umgekehrten Fall keine Aussage tiber die Gleichheit der Gruppen treffen kann [128], geben
uns die beiden Tabellen einen Ausblick auf Unterschiede zwischen den Messungen von Bone] und

IPL.

Im artikuldren Bereich (Tabelle 3.4) kann eine Differenz zwischen IPL und Bone] im relativen
Volumen bei den bovinen Proben nicht mit hoher Signifikanz ausgeschlossen werden (p<0,05),
wihrend dieses bei den restlichen Gruppen mit hoher (p<0,01) oder in der ovinen Selektion mit

sehr hoher Signifikanz gelingt (p<<0,001).

Ahnliches lisst sich beim SMI beobachten. Auch hier weist das bovine Kollektiv die schwichste

Signifikanz auf (p<0,05).

Beim trabekuldren Zwischenraum lasst sich weder bei der bovinen noch bei der gesunden humanen

Gruppe eine Differenz statistisch herausarbeiten.

Die trabekulire Dicke wiederum weist unabhingig der Spezies Zugehorigkeit eine statistisch

hochsignifikante Differenz zwischen IPL und Bone] auf.
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Kein Unterschied zwischen den Software-Paketen ist in dem Parameter der Konnektivitatsdichte
bei den humanen osteopenen Proben feststellbar, im bovinen und gesunden humanen Bereich nur
mit geringer Signifikanz (p<0,05). Die Differenz im Anisotropiegrad lisst sich im ovinen wie im

bovinen Kollektiv mit tiberaus hoher Signifikanz nachweisen (p<<0,01).

Tabelle 3.4 Mittelwerte Artikulationsflache

Articulatio Mean(SD)

n IPL BonelJ Change(%) p-Value
BV/TV
Bovin 7 0.41(0.05) 0.41(0.05) 04(1.22) 0.031* ™
Human gesund 5 0.27(0.07) 0.28(0.07) 2 15(1.2) 0.006** ®
Human osteopen 5 0.15(0.03) 0.16(0.03)  3.63(0.99) 0.005** M
Ovin 9 0.27(0.04) 0.27(0.04) 2.25(0.69) 0.000***
Porkin 5 0.26(0.05) 0.26(0.05) 1.7(0.77) 0.002** ®
Conn.D
Bovin 7 6.28(2.14) 16.16(7.66) 165.6(116.47)  0.011*
Human gesund 5 5.88(2.56) 10.48(2.45) 98.73(74.46) 0.024*
Human osteopen 5 5.39(0.66) 9.19(3.25)  70.93(60.8) 0.056 )
Ovin 9 7.82(1.9) 15.39(2.84) 100.29(28.16)  0.000*** ™
Porkin 5 17.58(2.83) 28.1(4.89) 60.87(24.92) 0.004** ®
DA
Bovin 7 1 73(0.15)  2.35(0.31)  35.1(7) 0.000***
Human gesund 5 54(0.07) 2.07(0.27)  33.28(12.03) 0.005** ®
Human osteopen 5 1 49(0 12)  2.03(0.43) 35.76(17.62) 0.018*
Ovin 9 1 59(0 12)  2.51(0.37) 57.74(14.76) 0.000*** )
Porkin 5 64(0.14)  2.34(0.37)  42.26(10.38) 0.003** ©
SM
Bovin 7 -1.1(0.58) -0.46(0.51) -65.87(22.1) 0.016* ™)
Human gesund 5 0.01(0.65) 0.63(0.6) 272.42(650.27) 0.001***
Human osteopen 5 0.87(0.14) 1.43(0.21)  65.74(14.03) 0.000***
Ovin 9 0.2(0.3) 0.75(0.26)  205.17(516.83) 0.000***
Porkin 5 0.35(0.46) 0.9(0.44) 134.32(309.82) 0.000***
Tbh.Sp
Bovin 7 0.45(0.05) 0.45(0.05) -0.9(1.47) 0.136
Human gesund 5 0.65(0.06) 0.65(0.06) -0.02(1.02) 0.832
Human osteopen 5 0 76(0.04) 0.77(0.04) 1.86(1.2) 0.029* ®
Ovin 9 54(0.06) 0.55(0.06)  1.35(1) 0.003** ®
Porkin 5 0 42(0.04) 0.42(0.04) 1.9(0.71) 0.005** M
Tb.Th
Bovin 7 0.2(0.02) 0.22(0.02)  7.98(1.02) 0.000*** M
Human gesund 5 0.19(0.05) 0.21(0.05) 8.65(2.08) 0.000***
Human osteopen 5 0.13(0.02) 0.15(0.02)  11.19(1.21) 0.000***
Ovin 9 0.16(0.02) 0.17(0.02) 10.47(1.52) 0.000***
Porkin 5 0.12(0.01) 0.13(0.01)  10.49(1.74) 0.000*** M

Tabelle 3.4 zeigt die Ergebnisse fiir die Entnahme an der Artikulationsfliche
(*: p < 0,05; ¥ p < 0,01; ¥+ p < 0,001)
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In den Tuberkeln (Tabelle 3.5) stellt sich die Situation anders dar. Hier werden im relativen
Volumen einzig von der humanen Gruppe schwichere (Tub. majus: osteopen p<0,05, gesund
p<0,01) oder keine signifikanten Differenzen (Tub. minus) zwischen den Berechnungsalgorithmen
gesehen. Analog hierzu verhilt sich die Conn.D. Es sind im Tuberculum minus keine Differenzen
im humanen Kollektiv nachweisbar. Bei der trabekuldren Dicke kann im osteopenen Feld nur mit
geringerer Signifikanz eine Differenz in den Tuberkeln beobachtet werden, wihrend die Messung
des trabekuliren Zwischenraums im kleinen Tuberkel bei den humanen Proben keinen

statistischen Unterschied aufzeigen kann.

Tabelle 3.5 Mittelwerte Tub. majus, Tub. minus

Tub.majus Mean(SD) Tub.minus Mean(SD)
n IPL BoneJ Change(%) p-Value n IPL BoneJ Change(%) p-Value
BV/TV
Bovin 7 0.19(0.04)  0.2(0.04) 4.38(1.75) 0.000*** 8 0.2(0.06) 0.2(0.06) 2.6(1.39) 0.000***
Human gesund 5 0.11(0.03) 0.11(0.03)  5.98(3.17) 0.001** @ 5 0.11(0.06)  0.12(0.06) 5.17(3.23) 0.062 )
Human osteopen 5 0.05(0.01) 0.06(0.02) 11.09(6.92)  0.036* 4 0.07(0.03)  0.07(0.03) 5.62(5.76) 0.095
Ovin 10 0.19(0.05)  0.2(0.04) 4.36(1.99) 0.000*** 10 0.21(0.02)  0.22(0.02) 5.5(3.56) 0.001***
Porkin 6 0.150.04) 0.16(0.03) 6.57(2.62) 0.000*** 6 0.18(0.02)  0.19(0.02) 4.88(1.58) 0.000***
Conn.D
Bovin 7 15.04(1.45) 21.71(4.24) 44.19(25.01) 0.003** 8 11.99(3.83) 16.09(5.07) 36.03(18.19)  0.000***
Human gesund 5 3.26(1.43) 4.45(1.94) 38.13(10.59) 0.009** © 5 397(1.36) 5.11(2.32) 25.57(16.83)  0.080
Human osteopen 5 2.66(0.88) 3.41(1.05) 29.42(15.87) 0.011* © 4 3.25(1.12)  3.91(1.59) 18.55(12.44)  0.089
Ovin 10 12.63(3.5) 20.65(4.97) 70.98(46.03) 0.000*** *) 10 14.76(3.5)  29.21(11.75) 102.96(88.65) 0.002** )
Porkin 6 2259(4.18) 30.25(4.9) 34.67(11.5)  0.000*** 6 24.34(4.15) 34.86(4.31) 45.42(21.81) 0.002**
DA
Bovin 7 1.49(0.16) 2.17(0.5) 44.19(18.44) 0.002** 8 1.45(0.17) 2.1(0.48) 43.14(17.31)  0.001*** ©
Human gesund 5 1.98(0.33) 3.92(1.68) 91.43(53.06) 0.034* 5 1.56(0.23) 2.52(0.48) 60.76(16.58)  0.002**
Human osteopen 5 1.54(0.3) 2.36(1) 48.44(38.71) 0.072 4 1.47(0.26) 2.01(0.67) 34.27(21.75)  0.081®
Ovin 10 1.59(0.14) 2.43(0.39) 52.31(13.53) 0.000*** © 10 1.34(0.1) 1.8(0.28) 33.98(12.42)  0.000*** ©
Porkin 6 1.57(0.1) 2.25(0.3) 42.66(11.15)  0.001*** © 6 1.37(0.1) 1.81(0.22) 31.2(6.03) 0.000***
SMI
Bovin 7 1.01(042) 1.52(0.37) 66.86(52.41) 0.000*** © 8 0.86(0.75)  1.36(0.67) 47.86(102.37)  0.000*** ©
Human gesund 5 1.41(0.42) 1.94(0.47)  40.39(16.15) 0.062 ™ 5 1.44(0.73) 1.87(0.79) 37.65(21.9) 0.019* ©
Human osteopen 5 1.89(0.36) 2.44(0.43) 29.34(10.08) 0.002** 4 1.98(0.19) 2.43(0.16) 23.49(9.75) 0.010* ©
Ovin 10 0.82(0.33)  1.41(0.36)  89.42(57.23) 0.000*** ¢ 10 0.76(0.2) 1.33(0.16) 87.19(57.52)  0.000***
Porkin 6 1.41(041) 2.16(0.48) 56.02(19.92) 0.000*** © 6 0.93(0.29) 1.7(0.24) 91.59(41.76)  0.000***
Tb.Sp
Bovin 7 0.48(0.02) 0.5(0.02) 3.28(0.98) 0.000*** 8 0.51(0.05) 0.53(0.05) 3.63(1.11) 0.000***
Human gesund 5 0.86(0.1) 0.89(0.09)  4.11(2.4) 0.016* @ 5 0.83(0.14) 0.88(0.17) 5.82(2.32) 0.062 )
Human osteopen 5 1.03(0.13)  1.1(0.15) 6.69(2.3) 0.007** @ 4 0.93(0.19)  1.14(0.31) 24.7(36.7) 0.257
Ovin 10 0.52(0.06) 0.54(0.06) 2.63(0.97) 0.000%** 10 0.5(0.04) 0.51(0.05) 1.64(1.55) 0.007**
Porkin 6 0.44(0.04) 0.45(0.04) 3.73(0.25) 0.000*** 6 0.43(0.03) 0.44(0.03) 3(0.7) 0.000***
Tb.Th
Bovin 7 0.12(0.02) 0.13(0.02) 12.67(1.65)  0.000*** © 8 0.12(0.03)  0.14(0.03) 13.49(2.25) 0.000***
Human gesund 5 0.13(0.03) 0.15(0.03)  13.24(2.57)  0.000*** 5 0.12(0.02)  0.14(0.03) 15.67(1.31) 0.000***
Human osteopen 5 0.1(0.02) 0.12(0.02)  19.44(6.8) 0.003** © 4 0.12(0.01)  0.13(0.01) 16.23(7.03) 0.013* ©
Ovin 10 0.12(0.02) 0.13(0.02)  13.08(1.75)  0.000*** ) 10 0.12(0.02)  0.14(0.02) 10.94(1.77) 0.000* **
Porkin 6 0.08(0.01)  0.1(0.01) 15.37(1.32)  0.000*** @ 6 0.09(0.01)  0.11(0.01) 13.73(1.36) 0.000***

Tabelle 3.5 zeigt die Ergebnisse fiir die Entnahme am Tub. majus und Tub. minus
(*: p < 0,05; **: p < 0,01; ¥*: p < 0,001)

3.1.2.4.2 Konklusion

Abschlieend kann gezeigt werden, dass sich die berechneten Parameter von IPL und Bone] je
nach Extraktionsort, Spezies und Parameter unterschiedlich stark unterscheiden. In der
trabekuldren Dicke sind die Differenzen tiber alle Spezies und Extraktionsorte am signifikantesten
(p<0,001). Nur in den Tuberkeln fillt diese Differenz in der osteopenen Gruppe ein wenig
schwicher aus (Tub. majus p<0,01, Tub. minus p<0,05).
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3.1.2.4.3 Relative Volumina

Doube et al. [93] nehmen den Vergleich der Algorithmen mithilfe eines Knochenkorpers vor,
welcher das relative Knochenvolumen von etwa 43 % aufweist. Es handelt sich also um einen, im

Vergleich mit unserem Kollektiv sehr dichten Knochen.

Tabelle 3.6 zeigt die Ubereinstimmung der berechneten Parameter von Bone] und IPL, wenn

Gruppen mit dhnlicher Dichte gebildet werden.
Ausgangspunkt dieser Unterteilung ist die relative Dichtemessung der Bone] Software.

Die Differenz der Knochendichte, welche von IPL und Bone] errechnet worden ist, wird auf der

rechten Seite in Abbildung 3.4 anhand eines Histogramms verdeutlicht.
Auf der linken Seite ist die Verteilung des BV/TV in einer Kerndichteschitzung dargelegt.

Die Kurve in Tirkis stellt die IPL. Messung dar, die rote Kurve gibt die Bone] Messung wieder.

Abbildung 3.4 Differenz der Knochendichte IPL-Bone]
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Abbildung 3.4 zeigt die Differenz der Knochendichte in einer
Kerndichteschitzung (links) und einem Histogramm (rechts)
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In Tabelle 3.6 wurden die Proben in etwa vier gleich grofle Gruppen eingeteilt. Grundlage dieser
Einteilung war die von Bone] ermittelte Knochendichte der Knochenproben. Der Mittelwert des
Knochenvolumens ist in der ersten Spalte wiedergegeben. In der niachsten wird die Anzahl der
Proben dargestellt und daraufhin die Mittelwerte der Bone] und der IPL Messung. Verschiedene

Parameter sind in jeglicher Gruppe hochsignifikant unterschiedlich.

Dazu gehéren: das relative Volumen (BV/TV), die Konnektivitatsdichte, die DA, das SMI und die
trabekulidre Dichte. Eine Differenz in der Messung des Zwischenraumes kann weder in der

dichtesten Gruppe (BV/TV Mittelwert: 32 %) noch in der Gruppe mit den niedrigsten relativen
Volumina (BV/TV Mittelwert: 9 %) mit hoher Signifikanz nachgewiesen werden (p<0,05).

Tabelle 3.6 Gruppeneinteilung nach Knochendichte

M ean(SD)
n IPL Bonel Change(%) p-Value

BV/TV

0.09764 25 0.09(0.03)  0.1(0.04) 7.12(4.6) 0.000***

0.17671 24 0.17(0.01)  0.18(0.01) 4.48(1.5) 0.000%**

0.22300 24 0.21(0.01)  0.22(0.01) 3.96(2.62) 0.000*** @

0.32621 24 0.32(0.07)  0.33(0.07) 1.54(0.96) 0.000%***
ConnD

0.09764 25 7.58(7.32)  10.25(10.36) 31.53(14.94) 0.000%**

0.17671 24 13.81(7.26) 20.22(10.62) 47.75(33.89) 0.000*** M

0.22300 24 14(6.3) 24.25(10.46) 86(68.74) 0.000***

0.32621 24 9.21(4.72)  17.4(7.43) 107.22(79.91) 0.000***
DA

0.09764 25 1.56(0.3) 2.46(1.15) 51.43(37.29) 0.000***

0.17671 24 1.55(0.17)  2.25(0.44) 44.27(13.25) 0.000*** M

0.22300 24 1.47(0.16)  2.15(0.46) 44.55(17.71) 0.000%** M

0.32621 24 1.61(0.17)  2.29(0.39) 41.89(14.63) 0.000*** @
SM

0.09764 25 1.68(0.41)  2.25(0.4) 37.23(17.91) 0.000*** M

0.17671 24 0.99(0.24)  1.58(0.26) 64.54(29.79) 0.000%** M

0.22300 24 0.71(0.26)  1.25(0.2) 140.62(278.14) 0.000*** @

0.32621 24 -0.3(0.68) 0.29(0.62) 84.44(359.97) 0.000%**

TbSp

009764 25  0.8(0.23)  0.87(0.29)  7.99(15.12) 0.015* ®
017671 24  0550.12) 0.57(0.12)  2.89(1.33) 0.000%** ()
022300 24  051(0.08) 0.52(0.08)  2.24(1.49) 0.000%** ©
032621 24  0.49(0.09)  0.5(0.09) 0.78(1.68) 0.027* ©
TbTh

009764 25  0.1(0.02)  0.12(0.02)  15.77(4.49) 0.000%** ©
017671 24  0.11(0.02) 013(002) 13.69(1.66) 0.000%** ()
022300 24  0.13(0.02) 0.14(0.02)  11.36(2.05) 0.000%** ©
032621 24  0.17(0.04) 0.19(0.04)  9.34(1.65) 0.000***

Tabelle 3.6 zeigt den Vergleich der Messungen mit Gruppen definiert durch die
Knochendichte
(*: p < 0,05; #F: p < 0,01; ¥*: p <0,001)
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Abbildung 3.5 Kerndichteschitzung
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Abbildung 3.5 zeigt die Differenzen der Ergebnisse IPL und Bone] anhand
einer Kerndichteschitzung

Differenzen zwischen den Ergebnissen der IPL und der Bone] Messung kénnen visuell gut mittels
Kerndichteschitzung beurteilt werden (s. Abbildung 3.5). Hier fallt auf, dass es bei der Ermittlung
des relativen Volumen BV/TV eine sehr hohe Ubereinstimmung zwischen der Bone] Messung (in
rot markiert) und der IPL Messung gibt (in turkis markiert) (s. Abbildung 3.4). Ebenso wird der

trabekuldre Zwischenraum von beiden etwa in einem gleichen MaB3stab erfasst.
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Einen shift nach links gibt es in der IPL. Messung im Hinblick auf die Dicke der Trabekel.
So besitzt die Kurve in etwa dieselbe Form, nur ist sie versetzt aufgetragen.

Ahnliches lisst sich bei dem strukturellen Modell Index beobachten: Auch hier ist die IPL. Messung

mit einer dhnlichen Kurvengeometrie weiter links angesiedelt.

GroBere Differenzen in der Morphologie der Kurve und damit nicht nur in der Verteilung der
Ergebnisse, sondern auch in der Qualitit der Differenz fallt in der Konnektivititsdichte und im

Grad der Anisotropie auf.

Keine gleichférmigen Ergebnisse in den letztgenannten Untersuchungen lisst einen auf strukturelle

Differenzen in der Berechnung oder im Reinigungsverfahren schlief3en.

3.1.2.4.4 Konklusion

Fir alle Gruppen, gleich welcher Dichte sie zugeordnet sind, werden hochsignifikante
Unterschiede zwischen IPL und Bone] festgestellt (p<<0,001). Eine Ausnahme stellt nur der
trabekulidren Zwischenraum (Tb.Sp) dar, welcher bei den dichtesten und bei den Knochen mit dem

niedrigsten Knochenvolumen nur miBig signifikant (p<0,05) unterschiedlich ist.
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3.1.2.5 Regression

3.1.2.5.1 Gesamtbetrachtung

Abbildung 3.6 Regressionsbetrachtung 1
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Abbildung 3.6 zeigt die IPL. Messung als eine Funktion der Bone] Messung.
Untersucht wurden die BV/TV, die Tb.Th, die Tb.Sp und die Conn.D
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In der Regressionsbetrachtung (s. Abbildung 3.6 und Abbildung 3.7) wird die IPL. Messung als eine

Funktion der Bone] Messung dargestellt.

Abbildung 3.7 Regressionsbetrachtung I1

y=0.91+0.28 x, r*=0.812 y=-0.58+1%x, r’=0.967
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Abbildung 3.7 zeigt die IPL. Messung als eine Funktion der Bone] Messung.
Untersucht wurden die DA und der SMI

So kann die Ubereinstimmung der Messungen auch in Anwesenheit eines Versatzes sicher
festgestellt werden. Die kleinste Giite der Messungen besitzt die Konnektivititsdichte. Beide
Messgruppen weisen mit einem r* von 0,75 zwar immer noch einen Zusammenhang auf, aber
relativ zu den anderen Parametern ist dies ein niedriger Determinationskoeffizient. Ein stirkerer
Zusammenhang kann fiir den Grad der Anisotropie ausgemacht werden, hier liegt +* bei etwa 0,81.
Die restlichen Parameter weisen durchwegs einen exzellenten Zusammenhang auf mit
Determinationskoeffizienten gréBer 0,9. Besonders fallen hier das relative Knochenvolumen wie
die trabekuldre Dicke ins Auge. Beide sind mit einem Wert > 0,99 nahe 1 gelegen und weisen somit

einen fast perfekten linearen Zusammenhang auf.

3.1.2.5.2  Konklusion

Die gepoolten Proben ergeben fiir die Messung zwischen IPL und Bone] fiir die Parameter

BV/TV, Tb.Th und SMI eine fast perfekte Linearitit mit einem Bestimmtheitsmal3 groBer 0,95.
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3.1.2.5.3 Aufteilung nach Spezies

In Abbildung 3.8 und Abbildung 3.9 kann die Regression nach Spezies aufgeteilt beobachtet
werden. Hier wird eine groBe Ubereinstimmung im Volumen und in der trabekuliren Dicke
deutlich. Um die Abweichungen zwischen den Spezies besser darzustellen, kann die Tabelle 3.7 zu
Rate gezogen werden. In dieser werden die Diskrepanzen zwischen den Spezies und zwischen den
verschiedenen Parametern deutlich. Der trabekuldre Zwischenraum weist tiber alle Spezies hinweg
einen sehr hohen Determinationskoeffizienten auf (+*>0,96). Eine deutliche Ausnahme bildet die

humane osteopene Gruppe (r* = 0,52).

Abbildung 3.8 Lineare Regression nach Spezies I
y=0.91+0.28+x, r’=0.81 y=-0.58+1%x, r*=0.967
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Abbildung 3.8 zeigt den linearen Zusammenhang zwischen den Messungen in
Abhingigkeit der Spezies. Es sind die DA und der SMI aufgefiihrt

Allgemein niedriger ist der lineare Zusammenhang in dem Parameter der Konnektivititsdichte
(Conn.D) mit BestimmtheitsmaBlen kleiner 0,68. Nur porkine und humane Knochenproben
erreichen eine Giite groBer als 0,5 (Porkin 1 = 0,55, human osteopen * = 0,68, human gesund

> = 0,55). Die bovine und ovine Gruppe erreicht nur Werte von 1> = 0,34, bzw. r* = 0,43.

Wesentlich deutlicher sind die Zusammenhinge in der Degree of Anisotropy (DA). Hier wird kein
Determinationskoeffizient unter 0,77(Bovin) gesehen. Die héchste Ubereinstimmung gibt es im
porkinen Feld mit einem r* von 0,95. In einem ihnlichen Bereich und damit in hoher Korrelation

liegen die humanen und die ovinen Knochenproben (+*>0,8).
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Der Structure Model Index (SMI) weist tiber alle Spezies hinweg sehr hohe Zusammenhinge auf.

Selbst die niedrigste Korrelation beim porkinen Kollektiv stellt immer noch eine sehr hohe Gite

von 0,93 dar.

Abbildung 3.9 Lineare Regression nach Spezies 11
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Abbildung 3.9 zeigt den linearen Zusammenhang zwischen den Messungen in
Abhingigkeit der Spezies. Es sind die BV/TV, die Tb.Th, die Tb.Sp und die
Conn.D aufgefiihrt
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Tabelle 3.7 Lineater Zusammenhang IPL/Bone]

BV/TV ConnD DA SMI Tb.Sp Tb.Th

Bovin

a -0.01 350 066 -0.61 0.05 -0.01

b 1.00 043 041 1.10 0.88 0.99

r2 1.00 0.34 0.77 1.00 0.96 1.00
Human gesund

a -0.01 140 110 -054 0.07 -0.02

b 1.00 044 023 1.00 0.88 0.99

r2 1.00 055 0.87 0.94 0.98 1.00
Human osteopen

a 0.00 1.80 0.89 -0.49 041 -0.02

b 0.98 036 0.29 0.98 0.50 0.99

r2 1.00 0.68 0.83 0.94 0.52 0.95
Ovin

a -0.01 550 0.75 -053 0.01 -0.01

b 1.00 029 0.34 0.96 0.96 0.97

r2 0.99 043 0.89 0.95 0.99 1.00
Porkin

a -0.02 140 064 -047 0.02 -0.01

b 1.00 065 0.41 0.86 0.93 1.00

r2 1.00 055 0.95 0.93 0.99 1.00

Tabelle 3.7 zeigt den linearen Zusammenhang zwischen den verschiedenen
Messungen (IPL/Bone]) je nach Kollektiv

3.1.2.5.4 Konklusion

Wihrend zwischen IPL und Bone] in den Parametern BV/TV, SMI, und Tb.Th tber alle Spezies

hinweg ein hervorragender linearer Zusammenhang beobachtet werden kann, fillt vor allem die

osteopene Gruppe bei sonst durchweg guten Bestimmtheitsmalen im Parameter des trabekuliren

Zwischenabstandes durch eine sehr niedrige Giite (r* = 0,52) auf.

Die Konnektivititsdichte weist von allen Indices den geringsten Zusammenhang tiber alle Spezies

hinweg auf. Einzig die humane osteopene Gruppe bildet aufgrund des Tbh. Sp hier eine Ausnahme.
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3.1.2.5.5 Aufteilung nach relativem Knochenvolumen

Die Regressionsanalyse mit Einteilung der Gruppen nach Knochendichte erlaubt Aussagen
dartber, inwieweit die Softwarealgorithmen in Bone] und IPL aufgrund unterschiedlich dichtem

Knochenmaterial Unstimmigkeiten im Ergebnis aufweisen.

Wie schon bei der Differenzierung zwischen Spezies im oberen Teil ist das relative
Knochenvolumen und die mittlere trabekuldre Dicke bei beiden Messmethoden hochgradig
miteinander korreliert. Die Werte sind tiber jedes Knochenvolumen hinweg fiir alle Gruppen bei

einem 1* von iiber 0,88 angesiedelt.
Ginzlich unterschiedlich verhilt sich dieses bei der Messung der Konnektivitatsdichte.

Ein hochgradig linearer Zusammenhang lisst sich im Kollektiv mit der geringsten Dichte

ausmachen (r* = 0,98).
Im Knochenvolumenbereich von 15,7-19,8 % sinkt das Bestimmtheitsmal3 auf 0,90.

In der Gruppe mit einem relativen Knochenvolumen von 19,8-25,4 % sinkt die Giite des linearen
Zusammenhanges weiter stark ab (+* = 0,40), um in der dichtesten Gruppe (BV/TV > 25.4 %) auf

ein hoheres Niveau anzusteigen (r* = 0,58).

Weitgehend  stabil bleibt der Anisotropiegrad (DA), welcher Werte um einen
Determinationskoeffizienten von 0,9 einnimmt. Ausgenommen hiervon ist die Gruppe mit der

grofiten Dichte BV/TV > 25,4 %), in der ein Zusammenhangsmal3 von 0,69 vorgefunden witrd.

Ein Trend hin zu einem niedrigeren linearen Zusammenhang ist bei abnehmender Knochendichte
im  strukturellen Modell Index ablesbar. In den dichtesten Proben liegt der
Determinationskoeffizient bei 0,99. Dieser fillt mit geringer werdendem Knochenvolumen ab,

nimmt jedoch in der Gruppe mit dem kleinsten Knochenvolumen wieder zu (t* = 0,75).
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Tabelle 3.8 Regressionsanalyse nach Knochendichte

BV/TV Conn.D DA SMI Tb.Sp Tb.Th
BV/TV 3,3-15,7 %

a 0.00 040 095 -0.32 017 -0.01

b 0.97 0.70 0.25 0.89 0.73 0.92

r2 0.99 0.98 0.88 0.75 0.81 0.96
BV/TV 15,7-19,8 %

a 0.01 0.67 069 -013 0.00 0.00

b 0.91 0.65 0.38 0.7 0.97 0.91

r2 0.97 090 095  0.56 1.00 0.99
BV/TV 19,8-25,4 %

a -0.01 470 079 -0.81 -0.02 -0.01

b 1.00 0.38 0.32 1.20 1.00 1.00

r2 0.88 040 0.88 0.87 0.99 1.00
BV/TV 25,4-51,3 %

a -0.01 0.79 079 -0.62 0.00 -0.01

b 1.00 048 0.36 1.10 1.00 0.97

r2 1.00 0.58 0.69 0.99 0.99 1.00

Tabelle 3.8 zeigt die Ergebnisse der Regressionsanalyse mit der Gruppierung der Proben
nach der Knochendichte

Der trabekulire Zwischenraum weist ebenso wie der SMI eine Abhingigkeit beztiglich der

Knochendichte auf.

Wiahrend das Bestimmtheitsmal3 im dichten Bereich einen ausgezeichneten Zusammenhang
bescheinigt (r*> 0,99) sinkt dieser in der Gruppe mit dem kleinsten Knochenvolumen signifikant

ab (= 0,81).

Die hier dargestellten Ergebnisse lassen sich im Detail in Tabelle 3.8 nachvollzichen. Grafisch
werden die Resultate in den Abbildung 3.10 und Abbildung 3.11 verdeutlicht. Aufgrund der

unterschiedlichen Farbgebung wird die Differenz zwischen den Volumengruppen ersichtlich.
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Abbildung 3.10 Regressionsanalyse nach Knochendichte I
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Abbildung 3.10 zeigt die Regressionsanalyse nach Knochendichte.
Aufgefiihrt sind: BV/TV, die Tb.Th, die Tb.Sp und die Conn.D
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Abbildung 3.11 Regressionsanalyse nach Knochendichte IT
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Abbildung 3.11 zeigt die Regressionsanalyse nach Knochendichte. Aufgeftihrt

sind: DA und SMI

3.1.2.5.6  Konklusion

Zusammengefasst lisst sich sagen, dass zwischen den Ergebnissen von IPL und Bone] in der

Berechnung des relativen Volumens und der trabekuliren Dicke tber alle Knochenvolumina

hinweg eine starke lineare Beziehung besteht.

Ein abnehmender Zusammenhang ldsst sich fur die Parameter Conn.D und DA mit zunehmenden

Volumen beobachten.

Invers verhalt sich SMI und der trabekulire Zwischenraum. Mit abnehmendem Knochenanteil

nimmt auch die Gite des linearen Zusammenhangs in diesen Parametern ab.
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3.1.2.6 Konkordanz der Ergebnisse: Abhéngigkeit von dritten Faktoren

Die relative Wichtigkeit der einzelnen Faktoren auf die Konkordanz der Ergebnisse von IPL und

BoneJ wurde anhand des Paketes ,,relaimpo* in R berechnet [112].

In Abbildung 3.12 wird die Relevanz der einzelnen Faktoren in Bezug auf die prozentuale Differenz
zwischen den Softwarealgorithmen in der Berechnung der relativen Knochendichte deutlich. Die
prozentuale Differenz zwischen den Ergebnissen von Bone] und IPL diente hier als abhingige

Variable. Die mikroarchitekturalen Parameter als Regressoren.

Somit ist in Abbildung 3.12 gezeigt, welche erklirenden Variablen am meisten Einfluss auf die
abhingige Variable (in diesem Fall BV/TV) ausiiben. Das Konfidenzintervall wurde mittels
Bootstrapping (1000 Zyklen) berechnet. Der Vorteil des Bootstrapping ist, dass durch die
berechnete Annahme einer Variation des Datensatzes eventuelle Ausreiler weniger schwer wiegen

und keine Annahmen zur Grundgesamtheit gemacht werden mussen.

Als problematisch kann sich die Rechenintensitit erweisen. Sobald viele abhinge Variablen unter
der LMG Methode untersucht werden miissen, steigt die Berechnungszeit rapide an. Die
Abbildung 3.12 zeigt auf, dass der grofite Einfluss auf die Differenz zwischen den Berechnungen
IPL. und Bone] hinsichtlich des Parameters BV/TV auf das Knochenvolumen selbst
zurtickzufiihren ist. Ebenso beeinflussen die trabekulire Dicke wie der SMI die Ubereinstimmung
der beiden Resultate im Hinblick auf die Berechnung des BV /TV. Das tber Bootstrapping erlangte

Konfidenzintervall zeigt fir den DA eine grofle Variabilitit an.

Abbildung 3.12 Relative Wichtigkeit BV/TV
Relative Wichtigkeit BVTV

with 95% bootstrap confidence intervals

Method LMG
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R? = 40.52%, metrics are normalized to sum 100%.

Abbildung 3.12 beschreibt die Wichtigkeit der einzelnen Faktoren auf die
Konkordanz der Ergebnisse von IPL und Bone]J. Hier ist die Knochendichte
grafisch dargestellt
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Die Ubereinstimmung der Ergebnisse beziiglich der trabekuliren Dicke wird in dhnlicher Weise
hauptsichlich vom relativen Knochenanteil, der trabekuliren Dicke selbst und dem SMI

beeinflusst. Dieses gilt ebenso fiir das Outcome der Konnektivititsdichte.

Die Differenz in den Ergebnissen der trabekuliren Separation (ITb.Sp) wird hauptsichlich durch
das SMI und den relativen Knochenanteil bestimmt. Inwieweit die Ergebnisse des SMI von IPL
und Bone] tibereinstimmen, wird hauptsichlich von dem relativen Knochenanteil sowie vom SMI
bestimmt. Nur die Messung der Anisotropie wird nicht durch die Volumenfaktoren geprigt. In
diesem Fall ist die vorherrschende Variable die Anisotropie selbst. Die Ergebnisse sind im Detail

in der Tabelle 3.9 aufgefiihrt.

Tabelle 3.9 Relative Wichtigkeit einzelner Pradiktoren

Bootstrap LM G Bootstrap LM G
Prozent Ci05 Ci95 Prozent Ci05 Ci 9
BVTV ConnD
BVTV.Img 0.288 0.221 0.337 BVTV.Img 0.281 0.186 0.333
TbTh.Img 0.263 0.184 0.311 TbTh.Img 0.328 0.177 0.397
TbSp.Img 0.138 0.058 0.251 TbSp.Img 0.070 0.044 0.128
ConD.Img 0.039 0.031 0.124 ConD.Img 0.063 0.036 0.125
DA.Img 0.019 0.004 0.174 DA.Img 0.012 0.006 0.237
SMI.Img 0.253 0.185 0.303 SMI.Img 0.245 0.186 0.307
TbTh DA
BVTV.Img 0.263 0.228 0.292 BVTV.Img 0.035 0.014 0.082
TbTh.Img 0.343 0.254 0.404 TbTh.Img 0.013 0.008 0.065
TbSp.Img 0.129 0.051 0.223 TbSp.Img 0.039 0.012 0.135
ConD.Img 0.042 0.036 0.074 ConD.Img 0.033 0.011 0.093
DA.Img 0.010 0.004 0.071 DA.Img 0.859 0.647 0.925
SMI.Img 0.212 0.164 0.253 SMI.Img 0.021 0.011 0.055
TbSp SM 1
BVTV.Img 0.247 0.204 0.283 BVTV.Img 0.356 0.107 0.427
TbTh.Img 0.108 0.085 0.237 TbTh.Img 0.054 0.044 0.377
TbSp.Img 0.117 0.078 0.214 TbSp.Img 0.109 0.048 0.235
ConD.Img 0.065 0.030 0.104 ConD.Img 0.017 0.017 0.190
DA.Img 0.036 0.005 0.124 DA.Img 0.066 0.005 0.311
SMI.Img 0.427 0.292 0.479 SMI.Img 0.398 0.127 0.491

Tabelle 3.9 beschreibt die Wichtigkeit der einzelnen Faktoren
auf die Konkordanz der Ergebnisse von IPL und Bone]

3.1.2.7 Konklusion

Das relative Volumen der Knochenprobe iibt einen hohen Einfluss auf die Differenz zwischen
den Berechnungen IPL und Bone]J hinsichtlich der Parameter BV/TV, der Dicke der Trabekel, der

trabekuldren Separation und des SMI aus.



Resultate 113

3.2 Biomechanische Parameter

3.2.1 Deskriptiver Teil

3.2.1.1 Maximaler Stress

Der maximale Stress wird als Boxplot in der Abbildung 3.13 wiedergegeben. Die verschiedenen
Entnahmeorte sind mit Buchstaben gekennzeichnet. ,,A* steht fur die Artikulationsfliche, ,,B*

steht fiir das Tuberculum majus und ,,C* fir das Tuberculum minus.

Anhand dieser Unterteilungen werden die verschiedenen Mittelwerte mitsamt den
Standardabweichungen nicht nur fiir die verschiedenen Spezies, sondern auch in Abhingigkeit der

Entnahmeorte sichtbar.

Es wird schnell deutlich, dass die hochsten Werte bei der Artikulationsfliche zu finden sind. Dieses
trifft fir alle untersuchten Spezies zu, inklusive der osteopenen Gruppe, die aber durch eine
geringere Differenz zwischen den Entnahmeorten ins Auge féllt. Im artikuliren Bereich kann die
bovine Gruppe den hochsten maximalen Stress aufnehmen. Dieser liegt bei 27,72 MPa und damit
mehr als doppelt so hoch wie bei den gesunden humanen, porkinen und ovinen Proben (10,31,
13,09, resp. 12,58 MPa) und knapp funfmal so hoch wie das humane osteopene Kollektiv
(5,79 MPa).

Abbildung 3.13 Boxplot maximaler Stress
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Abbildung 3.13 zeigt im Boxplot den maximalen Stress pro Gruppe und
Entnahmeort im mechanischen Druckversuch
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Die Standardabweichung liegt im bovinen Kollektiv ahnlich hoch wie in der porkinen Gruppe
(4,58, bzw. 4,48). Bei deutlich niedrigeren mittleren maximal-Werten (Porkin 13,09 MPa, Bovin
27,72 MPa) ist eine grof3ere relative Variabilitit bei den porkinen Proben auszumachen, da die
Standardabweichungen in beiden Gruppen trotz unterschiedlicher Mittelwerte sehr eng

beieinander liegen.

Ahnlich in der Standardabweichung sind auch das ovine und das osteopene Kollektiv (2,54, bzw.
2,35). Bei stark differenten maximal Werten (Ovin 12,58 MPa, human osteopen 5,80 MPa) ist hier

von einer grofleren Variabilitit der osteopenen Gruppe auszugehen. Einzelheiten hierzu finden

sich in der Tabelle 3.10.

Das Tub. majus weist verschiedene Charakterziige in Hinblick auf die maximale Belastung auf. So
ist der messbare maximale Stress bei den ovinen Proben gréBler als bei der bovinen Gruppe
(5,22 MPa, bzw. 4,03 MPa). Beziiglich des kleinen Tuberkels ldsst sich festhalten, dass der bovine
und der humane osteopene Knochen kleinere Werte beim Tuberculum minus aufweisen, als beim
gro3en Tuberkel. Bei den gesunden, ovinen und porkinen Proben verhilt es sich invers. Der kleine

Tuberkel weist hier hhere maximale Belastungswerte auf.

Tabelle 3.10 Details der biomechanischen Parameter

M ax.Stress E-modulus Yield Strain Strain cor. Yield Strength Strength cor.
N Mean SD Mean SD Mean SD Mean SD Mean SD Mean SD

Bovin

Articulatio 7 27.724 4582 1565.432 341.255 0.010  0.006 0.020 0.004 13.045  10.141 23.987 4.076

Tub.majus 7 4.035 1.078 315.990 102.700 0.012  0.001 0.011  0.001 3.011 0.801 2942 0.813

Tub.minus 7 3.662 1.570 273.797 115.130 0.013  0.002 0.012 0.003 2.987 1.220 2.882 1.321
Human gesund

Articulatio 7 10.311  3.406 854.026 407.636 0.011  0.004 0.015 0.003 7.361 3.705 9.618 2983

Tub.majus 7 1.257  0.779 121.449  86.555 0.012  0.001 0.010  0.001 1.130 0.730 1.079 0.712

Tub.minus 5 1.823 1.953 153.905 149.381 0.012 0.003 0.010 0.002 1.521 1.566 1.518  1.591
Human osteopen

Articulatio 9 5795 2.350 545.247  262.530 0.011  0.002 0.012  0.002 4.543 1.805 4935 2.094

Tub.majus 9 0.606 0.426 62.872  63.079 0.013  0.003 0.008 0.001 0.574 0.408 0.550  0.396

Tub.minus 6 0.431 0.233 34.346  19.558 0.013  0.001 0.009 0.001 0.3%4 0.249 0.363 0.231
Ovin

Articulatio 8 12.584 2.540 630.871  164.497 0.013  0.005 0.017  0.005 6.959 3.885 8.931 3.100

Tub.majus 8 5217 2217 374.728 196.318 0.014  0.005 0.011  0.003 3.756 1.443 3.825 2034

Tub.minus 8 5782 1.781 411.247 195.346 0.012  0.000 0.011  0.001 4.071 1.989 3.966 2.021
Porkin

Articulatio 7 13.092 4.480 982.917 242474 0.013  0.002 0.014  0.003 10.827 3.886 11.656  4.310

Tub.majus 9 2506 1.038 227990 87.841 0.012  0.001 0.010 0.001 2.247 0.778 2.097 0.731

Tub.minus 8 6.095 1.880 435.142  83.820 0.012  0.004 0.013  0.003 4.267 2.004 4957 1.814

Tabelle 3.10 zeigt Details der biomechanischen Parameter nach Entnahmeort

und Spezies
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Bei keiner der untersuchten Proben konnte im maximalen Stress ein signifikanter Unterschied
zwischen Tuberculum majus und Tuberculum minus ausgemacht werden. Einzig beim porkinen
Knochen gibt es einen signifikanten Unterschied zwischen den beiden Lokalititen (p=<0,001).

Details hierzu konnen der Tabelle 3.11 entnommen werden.

Tabelle 3.11 Unterschied zwischen den Entnahmeorten

Articulatio vs. Articulatiovs. Tub.majusvs.

Tub.majus Tub.minus Tub.minus
Bovin
max.Stress il i ns
E-modul FEx i ns
Yield Strain ns ns ns
Strain cor. ** ** ns
Yield Strength * * ns
Strength cor. il e ns
Human gesund
max.Stress HEE *rE ns
E-modul ld ** ns
Yield Strain ns ns ns
Strain cor. *x ** ns
Yield Strength i * ns
Strength cor. e e ns
Human osteopen
max.Stress i i ns
E-modul FEE el ns
Yield Strain ns * ns
Strain cor. ** ** ns
Yield Strength bl e ns
Strength cor. i rE ns
Ovin
max.Stress il FEx ns
E-modul * * ns
Yield Strain ns ns ns
Strain cor. *x ** ns
Yield Strength ns ns ns
Strength cor. ¥ o ns
Porkin
maXStr% * % % * % * %k %
E_modul * % % * % % * % %
Yield Strain ns ns ns
Strain cor. *x ns *
Yield Strength HEE ** *
Strength cor. Frx * *x

Tabelle 3.11 zeigt Unterschiede zwischen den Entnahmeorten in Bezug auf biomechanische Parameter
(*: p < 0,05; ¥*: p < 0,01; ***: p < 0,001; ns: nicht signifikant)
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3.2.1.2 E-Modul

Das E-Modul wird in Abbildung 3.14 wiedergegeben. Auch hier findet sich die Einteilung nach
Spezies und nach Entnahmeort. Ahnlichkeiten aber auch Differenzen in Bezug auf die maximale

Belastung lassen sich nachvollziehen.

So ist im artikularen Bereich der bovine Part mit einem Mittel von 156543 MPa weit vor den
anderen Gruppen gelegen. Die zweitstirkste Gruppe ist die porkine, dicht gefolgt vom gesunden

humanen Kollektiv (982, 92 MPa, bzw. 854,03 MPa).

Am unteren Ende angesiedelt ist die ovine Gruppe mit einem Elastizititsmodul von 630,87 MPa

und der osteopene Teil der humanen Gruppe (E = 545,25 MPa).

Hier ist ein Absinken der ovinen Gruppe im Vergleich zum maximalen Stress auffillig. Die
maximale Belastung ist in dem ovinen Kollektiv dhnlich hoch wie in der porkinen und gesunden

humanen Gruppe. Fiir das Dehnungsmodul kann diese Analogie nicht nachgewiesen
werden.
Die grofite Variabilitit im artikuliren Bereich weist die gesunde humane Gruppe mit einer
Standardabweichung von 407,64 auf.
Abbildung 3.14 Boxplot E-Modul
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Abbildung 3.14 zeigt im Boxplot das E-Modul pro Gruppe und Entnahmeort
im mechanischen Druckversuch
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3.2.1.3 Yield Strength
Der Yield Strength (Streckgrenze) wurde mittels zweierlei Ursprungspunkte gemessen.

Einmal vom Punkt des festgelegten Nullpunktes der Spannung aus, einmal vom extrapolierten

Nullpunkt unter Annahme einer steten Linearitit der Steigungsgeraden.

Die Untersuchung mittels gepaarten t-Tests kann je nach Spezies und nach Entnahmeort eine

signifikante Differenz zwischen den korrigierten und urspringlichen Werten feststellen.

In Tabelle 3.12 sind der Yield Strength und der Yield Strain gegen den jeweils korrigierten Wert

aufgetragen.

In Abbildung 3.15 werden die zwei unterschiedlichen Yield Strength gegeneinander aufgetragen

und koénnen so auch optisch miteinander verglichen werden.

Die Streckgrenze (Yield Strength) fillt bei den Proben aus dem artikuliren Bereich héher aus als
bei den Tuberkeln.

An der Artikulationsfliche liegt der Bereich der korrigierten Parameter im bovinen Probenfeld am
héchsten (23,99 MPa). Die porkinen Proben weisen den zweithochsten Wert auf, da die

Verformung erst bei 11,6 MPa eintritt.
Danach folgt das gesunde humane Kollektiv und die ovine Gruppe (9,62 MPa, bzw. 8,93 MPa).

Die humanen osteopenen Knochenproben liegen mit einem Wert von 4,94 MPa deutlich unter
den tbrigen Spezimen. Damit erreicht das osteopene Probengut schon gut bei der Hilfte der

Belastung die Grenze zur plastischen Verformung.

Die korrigierte Streckgrenze weist zwischen dem kleinen und groBen Tuberkel innerhalb der
jeweiligen Gruppe keinen Unterschied auf (siche Tabelle 3.11 ). Nur im porkinen Kollektiv gibt es
eine signifikante Differenz (p<0,01).

Zwischen der Artikulationsfliche und den Tuberkeln bestehen in allen Spezies signifikante

Unterschiede.
Eine sehr hohe Signifikanz ist bei den bovinen und humanen Proben zu finden (p<0,001).
Im ovinen Kollektiv kann nur eine hohe Signifikanz beobachtet werden (p<0,01).

Die porkinen Proben weisen eine sehr hohe Signifikanz bei dem Vergleich Artikulationsfliche-

Tub. majus auf (p<0,001).

Gegen das Tuberculum minus ldsst sich nur eine hohe Signifikanz nachweisen (p<0,01). Weitere

Einzelheiten kénnen in der Tabelle 3.11 nachvollzogen werden.
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Tabelle 3.12 t-Test Yield Strength / Yield Strain

T-test paired n p-value T-test paired n p-value
Bovin Bovin

Articulatio 7 0.027¢ Articulatio 7 0.038*

Tub.majus 7 0.372 Tub.majus 7 0.186

Tub.minus 7 0.064 Tub.minus 7 0.047*
Human gesund Human gesund

Articulatio 7 0.045¢ Articulatio 7 0.023*

Tub.majus 7 0.003** Tub.majus 7 0.014*

Tub.minus 5 0.820 Tub.minus 5 0.196
Human osteopen Human osteopen

Articulatio 9 0.074 Articulatio 9 0.092

Tub.majus 9 0.009** Tub.majus 9 0.004**

Tub.minus 6 0.015* Tub.minus 6 0.000%**
Ovin Ovin

Articulatio 8 0.152 Articulatio 8 0.138

Tub.majus 8 0.855 Tub.majus 8 0.289

Tub.minus 8 0.193 Tub.minus 8 0.156
Porkin Porkin

Articulatio 7 0.029¢ Articulatio 7 0.465

Tub.majus 9 0.001** Tub.majus 9 0.001**

Tub.minus 8 0.368 Tub.minus 8 0.489

Tabelle 3.12 fithrt die Unterschiede zwischen den Mittelwerten des urspriinglichen
und korrigierten Yield Strength (links) bzw. Yield Strain (rechts) auf
(*: p < 0,05; ¥ p < 0,01; #*: p < 0,001)

Abbildung 3.15 Vergleich Yield Strength
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Abbildung 3.15 zeigt die Mittelwerte der urspriinglichen Yield Strength und
korrigierten Yield Strength gegeniibergestellt
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3.2.1.4 Yield Strain

Da der Yield Strain (Streckdehnung) die x-Komponente des Yield Point darstellt, gilt fiir diesen
Punkt die gleiche Uberlegung wie im vorhergehenden Abschnitt.

Auch hier wurden nicht nur der Strain Ursprungspunkt zur Rate gezogen, sondern auch der

,Hkorrigierte® Nullpunkt anhand des extrapolierten linearen Anteils der aufgezeichneten Kurve.
Die graphische Betrachtung kann in Abbildung 3.16 erfolgen.

Bei der Beurteilung wird wie bei der Yield Strength Untersuchung die korrigierte Form zu Rate

gezogen.

Grof3e Unterschiede kénnen zwischen dem korrigierten Yield Strain der Artikulationsfliche und
den Tuberkeln nachgewiesen werden (p<0,01). Einzig in der porkinen Gruppe ist zwischen

Artikulationsfliche und Tub. minus die Differenz nicht signifikant.

Dem gegeniiber steht der konventionell berechnete Yield Strain, welcher bei keiner Spezies
Unterschiede zwischen den Extraktionsorten aufweist. Eine Ausnahme bildet hier die human
osteopene Gruppe, die eine millige Signifikanz zwischen der Artikulationsfliche und dem Tub.

minus aufweist. (s. Tabelle 3.11).

Die Mittelwerte, sowie die Standardabweichung kénnen in der Tabelle 3.10 nachgesehen und

verglichen werden. Angegeben ist dort weiterhin die Anzahl der Giberpriften Knochen (n).

Abbildung 3.16 Vergleich Yield Strain
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Abbildung 3.16 zeigt die Mittelwerte des urspriinglichen Yield Strain und
korrigierten Yield Strain gegentibergestellt
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3.2.2 Differenz zwischen den Entnahmeorten

In Tabelle 3.11 wird mittels eines t-Tests gepriift, ob die Mittelwerte der biomechanischen
Parameter eine signifikante Differenz zwischen den Entnahmeorten aufweisen. Verschiedene

Tendenzen lassen sich klar herausarbeiten:

In allen Spezies und in allen biomechanischen Parametern gibt es keine nachweisbare Differenz in

den Parametern zwischen dem Tuberculum majus und dem Tuberculum minus.

Ausnahme bildet hier lediglich die porkine Gruppe, bei der zwischen den Tuberkeln eine
hochsignifikante Differenz (p<0,001) sowohl im maximalen Stress als auch im E-Modul

nachweisbar ist.

Ebenso sticht ins Auge, dass der unkorrigierte Yield Strain in keinen Gruppen zwischen den

Entnahmeorten differiert.

Eine Ausnahme hiervon ist lediglich im osteopenen Feld zu beobachten. Hier kann eine Differenz
zwischen der Artikulationsfliche und dem kleinen Tuberkel mit maBiger Signifikanz nachgewiesen

werden (p<0,05).

Hochgradig signifikant ist die Differenz zwischen der Gelenkfliche und den Tuberkeln im

maximalen Stress und im E-Modul in der bovinen und osteopenen Gruppe.

Eine grofie Diskrepanz weist die ovine Gruppe auf, die eine sehr hohe Differenz im maximalen
Stress zwischen den Tuberkeln und der Artikulationsfliche besitzt (p<<0,001), im E-Modul jedoch

nur eine maflige Signifikanz aufzeigt (p<0,05).
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3.2.3 Validierung der biomechanischen Parameter

In Tabelle 3.13 und Tabelle 3.14 werden verschiedene biomechanische Messungen in linearen

Zusammenhang gebracht und die Giite des Zusammenhanges mit r* ausgedriickt.

3.2.3.1 Zusammenhang zwischen Elastizitdtsmodul und maximaler Belastung

Im Allgemeinen ldsst sich ein guter Zusammenhang zwischen dem Elastizititsmodul (EM) und der
maximalen Belastung (MS) in Tabelle 3.13 beobachten. Unterschiede je nach Entnahmeort sind

jedoch auffillig.

So ist im humanen Bereich ein sehr hoher linearer Zusammenhang festzustellen, der die niedrigsten
Werte jeweils im artikuliren Bereich aufzuweisen hat (Human gesund r* = 0,81, human osteopen
> = 0,79). Die Tuberkula weisen einen Determinationskoeffizienten von tiber 0,9 auf. Im bovinen
Feld bietet die Gelenkfliche den schwichsten linearen Zusammenhang zwischen Elastizititsmodul
und maximaler Belastungsfihigkeit mit einem r* von 0,60. Im ovinen Kollektiv ist im
Gelenkbereich kein linearer Zusammenhang zwischen dem E-Modul und der maximalen Belastung

nachzuweisen (r* = 0,18).

Somit zeigt sich in allen Untersuchungen, dass die Artikulationsfliche einen deutlich geringeren
Zusammenhang aufweisen kann als das Tuberculum majus und das Tuberculum minus. Nur das
porkine Kollektiv zeigt hier eine Ausnahme (Artikulationsfliche * = 0,87, Tuberculum minus

= 0,53).

Tabelle 3.13 Zusammenhang E-Modul und maximaler Stress

EM-MS EM-Y Stress EM -Y StressC
a b r2 p a b r2 p a b r2 p

Bovin

Articulatio 11.00 0.01 0.60 0.04 -21.00 0.02 054 0.06 11.00 0.01 0.48 0.08

Tub.majus 1.00 0.01 0.82 0.00 0.69 0.01 0.89 0.00 053 0.01 0.93 0.00

Tub.minus 0.60 0.01 0.67 0.02 057 0.01 0.69 0.02 0.37 0.01 0.64 0.03
Human gesund

Articulatio 390 0.01 081 0.01 240 001 041 0.12 440 001 0.70 0.02

Tub.majus 0.18 0.01 0.98 0.00 0.11 0.01 099 0.00 0.09 0.01 099 0.00

Tub.minus -016 0.01 0.97 0.00 -006 001 0.9 0.00 -0.09 0.01 0.9 0.00
Human osteopen

Articulatio 1.50 0.01 0.79 0.00 095 0.01 0.92 0.00 110 0.01 0.79 0.00

Tub.majus 0.19 0.01 0.94 0.00 0.17 0.01 0.96 0.00 0.16 0.01 0.98 0.00

Tub.minus 0.03 0.01 0.96 0.00 -0.03 001 09 0.00 -0.04 0.01 097 0.00
Ovin

Articulatio 850 0.01 0.18 0.30 -210 001 037 0.1 0.78 0.01 047 0.06

Tub.majus 1.70 0.01 0.68 0.01 120 0.01 0.84 0.00 0.39 0.01 0.78 0.00

Tub.minus 270 001 069 0.01 -0.09 001 099 0.00 -025 0.01 098 0.00
Porkin

Articulatio -3.80 0.02 0.87 0.00 -3.00 001 0.77 0.01 -430 0.02 0.83 0.00

Tub.majus 0.00 0.01 0.93 0.00 0.32 0.01 0.91 0.00 024 0.01 0.95 0.00

Tub.minus -1.00 0.02 053 0.04 013 0.01 0.16 0.33 -220 0.02 057 0.03

Tabelle 3.13 zeigt den linearen Zusammenhang zwischen dem Elastizititsmodul (EM) und der
maximalen Belastung (MS), dem Yield Stress (YStress) und dem korrigierten Yield Stress (YStressC)
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3.2.3.2 Zusammenhang zwischen Elastizitdtsmodul und Yield Stress

Interessant ist der Vergleich zwischen dem Elastizititskoeffizienten und dem kalkulierten Yield
Stress. Hier steht die Frage im Raum, welche Kalkulation eher geeignet ist einen korrekten
biomechanischen Sachverhalt zwischen den beiden Parametern herzustellen. Da ein
Zusammenhang zwischen E-Modul und Yield Stress nachweisbar sein sollte, kann die Betrachtung
der Giite des Zusammenhanges Aufschluss dartiber geben, welche Kalkulation eher vorzuziehen
ist. Das bovine Kollektiv weist eine grof3ere Giite im linearen Zusammenhang im grof3en Tuberkel
auf (YSC * = 0,93, YS > = 0,89), in diesem Kollektiv kann der Yield Stress durch Normalnull
berechnet an der Artikulationsfliche und dem Tub. minus einen gréBeren Zusammenhang
herstellen. Im humanen gesunden Kollektiv ldsst sich der Zusammenhang im Bereich der
Artikulationsfliche durch Adaption der Yield Stress Berechnung klar steigern. Hier steht dem
nativen Yield Stress mit einem r* von 0,41 ein alternativer Yield Stress mit einem r* von 0,70
gegentiber. Im Bereich der Tuberkel ergibt sich keine Anderung. Bei der osteopenen Gruppe
verhilt es sich invers. Im Gelenkbereich vermag der konventionelle Yield Stress Algorithmus einen
groBBeren linearen Zusammenhang zwischen E-Modul und Yield Stress herzustellen (YSC
= 0,79, YS * = 0,92). In den Tuberkeln ergibt sich eine minimale Anderung, welche zugunsten

des korrigierten Yield Stress ausfallt (Tub. majus YSC * = 0,98, YS r* = 0,96).

Die korrigierte Yield Stress Berechnung kann nur im porkinen Bereich eine durchgehende
Besserung erreichen. Vor allem deutlich wird der Unterschied beim porkinen Tub. minus. Hier
steigt im E-Modul das Zusammenhangsmal} von 0,16(Yield Stress) auf 0,57(korrigierter Yield

Stress).

3.2.3.3 Zusammenhang zwischen maximaler Belastung und Yield Stress

In Tabelle 3.14 wird der maximalen Belastung der Yield Stress gegentibergestellt. Die maximale
Belastung dient hier als unabhingige Variable, wahrend der Yield Stress die abhingige Variable
darstellt. Vergleicht man die beiden Berechnungsformen in Tabelle 3.14, so wird deutlich, dass der
korrigierte Yield Stress in fast allen Fillen eine Erh6hung des Bestimmtheitsmal3es nach sich zieht.
So kann dieser im Bereich der Gelenkfliche der bovinen Proben von r* = 0,16 auf r* = 0,97
gesteigert  werden. Ebenso ist bei allen anderen Spezies ecine Steigerung des
Determinationskoeffizienten im artikuldren Bereich méglich. Im ovinen Kollektiv wird dieser von
t* = 0,16 auf t* = 0,48 erhoht, auch im humanen gesunden Bereich ist eine Steigerung von 1> = 0,62
auf 1> = 0,98 moglich. Im kleinen Tuberkel werden meist keine groBen Differenzen gesehen mit
Ausnahme der porkinen Gruppe, die eine Steigerung von 0,24 auf 0,99 durch das adaptierte

Kalkulationsverfahren erfihrt.



Resultate 123

Auch in dieser Untersuchung zeigt die Artikulationsfliche im Allgemeinen einen deutlich
geringeren Zusammenhang als die beiden weiteren Entnahmeorte. Eine Ausnahme bildet hier
ebenso das porkine Kollektiv, welches im Tuberculum minus einen deutlich niedrigeren
Zusammenhang aufweisen kann als in der Gelenkfliche (Artikulationsfliche r* = 0,97, Tuberculum
minus r* = 0,24). Die Korrektur des Yield Stress kann die Werte der Artikulationsfliche iiber alle

Spezies hinweg deutlich anheben.

Tabelle 3.14 Zusammenhang maximaler Stress und Yield Stress

M S-Y Stress M S-Y StressC
a b r2 p a b r2 p

Bovin

Articulatio -12.00 089 0.16 0.37 -0.31 0.88 097 0.00

Tub.majus 043 064 074 0.01 0.07 0.71 0.89 0.00

Tub.minus 0.17 0.77 0.98 0.00 -0.16 0.83 0.98 0.00
Human gesund

Articulatio -150 086 062 0.04 0.68 0.87 0.98 0.00

Tub.majus -0.04 093 098 0.00 -0.06 091 099 0.00

Tub.minus 0.06 080 1.00 0.00 0.04 0.81 1.00 0.00
Human osteopen

Articulatio 0.35 0.72 0.89 0.00 -0.10 0.87 0.95 0.00

Tub.majus 0.00 095 0.98 0.00 0.00 0.92 0.98 0.00

Tub.minus -0.06 1.10 0.99 0.00 -0.06 098 098 0.00
Ovin

Articulatio -061 060 0.16 034 -1.70 0.84 048 0.06

Tub.majus 0.83 056 0.74 0.01 -0.71 0.87 0.90 0.00

Tub.minus -140 095 0.73 0.01 -190 1.00 0.80 0.00
Porkin

Articulatio -035 085 097 0.00 -0.88 096 0.99 0.00

Tub.majus 0.31 075 0.99 0.00 0.27 0.70 0.99 0.00

Tub.minus 1.10 052 024 022 -0.89 096 099 0.00

Tabelle 3.14 zeigt den linearen Zusammenhang zwischen dem maximalen Stress (MS),
dem Yield Stress (YStress) und dem korrigierten Yield Stress (YStressC)

3.2.4 Konklusion

Die interne Validierung zeigt erwartungsgemil3 einen hohen linearen Zusammenhang zwischen
dem E-Modul und dem Yield Stress, sowie zwischen dem maximalen Stress und dem Yield Stress.
Es sind jedoch deutliche Unterschiede je nach Entnahmeort zu beobachten. Die
Artikulationsfliche weist fast durchgehend deutlich niedrigere Zusammenhinge auf. Es zeigte sich,
dass eine Korrektur des Yield Stress den Zusammenhang zwischen maximalen Stress und Yield
Stress vor allem die Artikulationsfliche betreffend deutlich steigern kann. Zwischen E-Modul und
Yield Stress ergibt sich ein differenzierteres Bild fir den korrigierten Parameter. Nur bei der
porkinen Gruppe kann bei einer Korrektur des Yield Stress eine durchgingige Verbesserung des

linearen Zusammenhanges zwischen E-Modul und Yield Stress beobachtet werden.
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3.2.5 MicroFE vs. Biomechanik (Validierung MicroFE)

Um die Validierung der MicroFE Parameter durchzufiihren, wurden die Messwerte aus dem
experimentellen Druckversuch mit denen der ParFE Testung in einer linearen Regression
gegeniibergestellt. Dieses kann graphisch in Abbildung 3.17 nachvollzogen werden. Oberhalb der
Grafik ist die Gleichung angegeben, die das gesamte, gepoolte Kollektiv reprisentiert. Eine gro3e
Gite lasst sich fir die Beziehung biomechanisch ermittelter Dehnungsmodul zu virtuellem
Dehnungsmodul feststellen mit einem Determinationskoeffizienten von t* = 0,867. Der lineare
Zusammenhang zwischen experimentellem max. Stress und per Micro-FE simuliertem max. Stress

ist hervorragend (r* = 0,969).

Abbildung 3.17 Zusammenhang experimenteller Druckversuch und simulierter Druckversuch I

y=81+0.33x, r’=0.867 y=1.1+-0.055*x, r’=0.969
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Abbildung 3.17 zeigt die Messwerte aus dem experimentellen Druckversuch mit
denen der simulierten Testung in einer linearen Regression
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3.2.5.1 Spezies

Die Differenzierung zwischen den Spezies, welche in der Abbildung 3.17 und ausfiihrlich in Tabelle
3.15 verfolgt werden kann, lassen Schliisse tber die Glte des Zusammenhanges innerhalb der

einzelnen Spezies erkennen.

Der lineare Zusammenhang zwischen den beiden E-Moduln liegt bei der gesunden humanen

Gruppe bei r* = 0,98, bei der osteopenen Gruppe bei 1> = 0,88.
Auch das Modell fiir den porkinen Knochen erteicht sehr hohe Werte (> = 0,91).

Einen dhnlich starken Zusammenhang wie beim gesunden humanen Kollektiv ist bei den bovinen

Proben zu beobachten (> = 0,96).

Eine Ausnahme der guten Korrelation zwischen den experimentell bestimmten Daten und den

simulierten Parametern stellt das ovine Kollektiv im E-Modul dat.

Die Giite des linearen Zusammenhangs betrigt hier nur noch r* = 0,33.

Tabelle 3.15 Zusammenhang Druckversuch und Simulation I

MaxStress Modulus

Bovin
a 1.20 113.00
b -0.06 0.32
r2 0.99 0.96
Human gesund
a 0.54 -6.00
b -0.05 0.45
r2 0.97 0.98
Human osteopen
a 0.59 -20.00
b -0.05 0.57
r2 0.97 0.88
Ovin
a 0.90 234.00
b -0.05 0.17
r2 0.86 0.33
Porkin
a 0.83 103.00
b -0.05 0.37
r2 0.95 0.91

Tabelle 3.15 zeigt den linearen Zusammenhang zwischen dem
experimentellen Druckversuch und der Simulation im max.
Stress und E-Modul
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Betrachtet man unter denselben Voraussetzungen den maximalen Stress, so ist die oben

beobachtete Tendenz ebenso sichtbar, wenn auch lange nicht in dieser Dimension.

So stimmt das humane, das porkine wie das bovine Kollektiv mit der biomechanischen Testung
exzellent mit der ParFE Pridiktion tberein. Determinationskoeffizienten tber 0,95 werden

gemessen.

Der Abfall zeigt sich auch hier bei der ovinen Gruppe. Wobei die Giite mit t* = 0,86 immer noch

auf einen groen Zusammenhang im maximalen Stress schlief3en ldsst.

3.2.5.2  Konklusion

Man kann festhalten, dass zwischen dem experimentell ermittelten und simulierten maximalen
Stress vorwiegend gute bis sehr gute Zusammenhinge gesehen werden kénnen (r* > 0,95), dieser
bei der ovinen Gruppe jedoch am schwichsten ausgeprigt ist (r* = 0,86). Der Zusammenhang im
E-Modul weist beim ovinen Kollektiv keine hohe Giite auf (r* = 0,33), wihrend dies bei den

anderen Spezies durchweg nachzuweisen war (r* > 0,88).
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3.2.5.3 Dichte

Ebenso wie die Verteilung nach Spezies interessierte die Frage, ob ein Zusammenhang
festzumachen ist zwischen den festgestellten linearen Korrelationen und der relativen Dichte der

Knochenproben.

Hierzu wurde das Kollektiv in vier Gruppen mit einer gleich groen Spannweite eingeteilt und
diese dann gegeneinander gepriift. Dies kann optisch in der Abbildung 3.18 nachvollzogen werden.
Die Korrelationsgleichung oberhalb der Grafik dndert sich nicht, da es sich um das gleiche
Kollektiv handelt, wie jenes in Abbildung 3.17. Die genauen Werte des Vergleiches sind der Tabelle

3.16 zu entnehmen.

Im E-Modul zeigen beide Untersuchungsformen (experimentell vs. Simulation) eine gute
Kotrelation (+* = 0,69, +* = 0,78) in einem Volumenbereich bis zu 18,9 %. Im dichteren Knochen

bis zu einem relativen Volumen von 51 % vertingert sich die Giite etwas auf t* = 0,52 und auf

= 0,74.
Beide Untersuchungen weisen im maximalen Stress eine h6here Giite des Zusammenhangs auf.

Es werden Determinationskoeffizienten bis 0,93 in der Gruppe mit den dichtesten

Knochenproben gesehen.

Tabelle 3.16 Zusammenhang Druckversuch und Simulation I1

MaxStress Modulus
BV/TV 3,2-13,8 %

a 0.32 10.00

b -0.04 0.46

r2 0.84 0.69
BV/TV 13,8-18,9 %

a 1.10 57.00

b -0.05 0.39

r2 0.83 0.78
BV/TV 18,9-24,6 %

a 0.96 40.00

b -0.05 0.44

r2 0.73 0.52
BV/TV 24,6-51,0 %

a 2.30 22.00

b -0.06 0.34

r2 0.93 0.74

Tabelle 3.16 zeigt den linearen Zusammenhang zwischen dem
experimentellen Druckversuch und der Simulation im max.
Stress und E-Modul gruppiert nach Knochendichte
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Abbildung 3.18 Zusammenhang experimenteller Druckversuch und simulierter Druckversuch II

y=81+0.33+x, r’=0.867 y=1.1+-0.055x, r*=0.969
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Abbildung 3.18 zeigt die Messung aus dem experimentellen Druckversuch mit denen
der simulierten Testung in einer linearen Regression gruppiert nach Knochendichte

3.2.5.4 Konklusion

Aus diesen Beobachtungen kann geschlossen werden, dass die Qualitit der Giute des
Zusammenhanges zwischen der virtuellen Simulation und der biomechanischen Testung mit
geringer werdender Dichte tendenziell abnimmt. Die Giite des Zusammenhanges ist sowohl bei
E-Modul als auch bei der maximalen Belastung in der dichtesten Knochengruppe groéfier als in der
Gruppe mit dem niedrigsten Knochenanteil. Der Volumenbereich von 18,9 % bis 24,6 % weist

sowohl im E-Modul als auch im maximalen Stress die geringste Gtite auf.
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3.2.5.5 Extraktionsort

Abbildung 3.19 zeigt die Einteilung der linearen Regression nach dem Extraktionsort. In den
unterschiedlichen Entnahmeorten kann nicht nur von verschiedenen Knochenvolumen

ausgegangen werden, auch weitere mikroarchitekturale Parameter differieren.

Insofern wird die Gtute des linearen Zusammenhanges zwischen der experimentellen und
simulierten Knochencharakteristik unter dem Aspekt der verschiedenen Entnahmeorte beleuchtet.
Das E-Modul weist fir die Artikulationsfliche und das Tub. majus eine groBe Giite des

Zusammenhangs auf (t* = 0,75, bzw. * = 0,79).
Das Tub. minus hingegen kann nur eine geringere Korrelation aufweisen. Der

Determinationskoeffizient betragt hier 0,63.

Fir den Parameter der maximalen Belastung kénnen analoge Ergebnisse beobachtet werden. Ein
hervorragender Zusammenhang besteht zwischen den beiden Untersuchungsformen im

artikuliren Bereich und im groBen Tuberkel (+* = 0,95, bzw. 1> = 0,93).

Der kleine Tuberkel weist auch hier eine etwas geringere Gtte auf, die aber immer noch als sehr
gut eingeschitzt werden kann (+* = 0,87). Grafische Einzelheiten werden in Abbildung 3.19

ersichtlich, eine Zusammenfassung der genauen Werte weist Tabelle 3.17 auf.

Tabelle 3.17 Zusammenhang Druckversuch und Simulation 11T

MaxStress Modulus

Articulatio
a 1.10 199.00
b -0.06 0.30
r2 0.95 0.75
Tub.majus
a 0.29 27.00
b -0.04 0.42
r2 0.93 0.79
Tub.minus
a 0.34 66.00
b -0.05 0.33
r2 0.87 0.63

Tabelle 3.17 zeigt den linearen Zusammenhang zwischen dem
experimentellen Druckversuch und der Simulation im max.

Stress und E-Modul gruppiert nach Entnahmeort
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Abbildung 3.19 Zusammenhang experimenteller Druckversuch und simulierter Druckversuch IIT
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Abbildung 3.19 zeigt die Messung aus dem experimentellen Druckversuch mit denen
der simulierten Testung in einer linearen Regression gruppiert nach Entnahmeort
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3.2.5.5.1 Betrachtung der Entnahmeorte innerhalb der Spezies

In Tabelle 3.18 wird dargestellt, inwiefern die experimentell ermittelten Parameter mit denen per
Micro Finite-Elemente errechneten Parametern im Zusammenhang stehen. Die aufgefihrten
Werte konnen in Abbildung 3.20 graphisch nachvollzogen werden. Relativ eindriicklich stellt sich
der Zusammenhang des E-Moduls innerhalb des ovinen Kollektivs dar. Bei Betrachtung des
Parameters auf der Artikulationsfliche wie im kleinen Tuberkel fallt die fast waagrechte Zeichnung
der ovinen Gruppe auf. Diese Tatsachen werden in der Tabelle 3.18 widergespiegelt. Kein
Zusammenhang kann im ovinen Kollektiv zwischen der biomechanischen Testung und der FE

Simulation diesen Entnahmeorten hergestellt werden. Das Bestimmtheitsmal3 betrigt ?=0.

Im bovinen Bereich sind hohe Zusammenhinge gegeben, die Werte liegen bei t* = 0,90 (Tub.

majus) und r* = 0,91 (Tub. minus).
Die Gelenkfliche weist im Gegensatz hierzu nur eine Giite von r* = 0,59 auf.

Im gesunden humanen Bereich sehen wir grotenteils hervorragende Zusammenhinge, die mit
einem Determinationskoeffizienten von r* = 0,96 im artikuliren und mit r* = 0,99 im kleinen
Tuberkel imponieren. Der groe Tuberkel weicht hiervon mit einem Bestimmtheitsmal} von

r* = 0,67 deutlich ab.

Tabelle 3.18 Zusammenhang Druckversuch und Simulation IV

M ax.Stress E-M odulus
a b r2 a b r2

Bovin

Articulatio -6.80 -0.04 095 401.00 0.26 0.59

Tub.majus -095 -0.03 0.83 85.00 0.36 0.90

Tub.minus 037 -005 094 67.00 0.39 0.91
Human gesund

Articulatio -190 -0.04 0.93 -33.00 0.47 0.96

Tub.majus 013 -0.03 0.56 -085 045 0.67

Tub.minus 034 -0.04 0.98 10.00 0.39 0.99
Human osteopen

Articulatio 1.70 -0.06 0.97 -158.00 0.70 0.71

Tub.majus 012 -0.04 0.80 6.20 050 044

Tub.minus -0.42 0.00 0.02 29.00 0.08 0.12
Ovin

Articulatio -410 -0.03 0.51 623.00 0.00 0.00

Tub.majus 087 -0.05 0.89 -43.00 0.47 0.55

Tub.minus -160 -0.03 0.32 373.00 0.04 0.00
Porkin

Articulatio 054 -0.05 0.81 389.00 0.26 0.61

Tub.majus -011 -0.04 0.79 74.00 0.38 0.76

Tub.minus 033 -0.05 0.83 242.00 0.21 0.60

Tabelle 3.18 zeigt den linearen Zusammenhang zwischen dem experimentellen
Druckversuch und der Simulation im max. Stress und E-Modul gruppiert nach

Entnahmeort und Spezies
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Abbildung 3.20 Zusammenhang experimenteller Druckversuch und simulierter Druckversuch IV
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Abbildung 3.20 zeigt die Messung aus dem experimentellen Druckversuch mit denen
der simulierten Testung in einer linearen Regression gruppiert nach Entnahmeort und
Spezies
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In der humanen osteopenen Gruppe, wie auch in der porkinen Gruppe werden weniger hohe
Zusammenhinge gesehen. Sie liegen bei der Gelenkfliche bei t* = 0,71 (Human osteopen),
beziehungsweise bei r* = 0,61 im porkinen Kollektiv. Bei den Tuberkeln ist der humane osteopene
Part sehr viel niedriger angesetzt. BestimmtheitsmaB3e bis > = 0,44 (Tub. majus) werden erreicht
(Tub. minus r* = 0,12). Die porkinen Proben weisen im gro3en Tuberkel héhere Werte auf als im

kleinen Tuberkel (+* = 0,76, bzw. 1> = 0,60).

Wie schon anfangs beschrieben ist in der ovinen Gruppe sowohl im artikuldren Bereich als auch
im kleinen Tuberkel keine Korrelation zwischen der Simulation und der biomechanischen Testung
im E-Modul auszumachen. Im groflen Tuberkel ldsst sich ein schwacher Zusammenhang

nachweisen (> = 0,55).

Wihrend sich die vorangehende Betrachtung dem E-Modul gewidmet hat, kann man die
Betrachtung der maximalen Belastung klar davon abgrenzen. Es werden weit hohere Korrelationen

erreicht, als dies beim Elastizititsmodul der Fall ist.

So stellt sich das ovine Kollektiv bedeutsam anders dar. Im Bereich der Gelenkfliche und im
kleinen Tuberkel kénnen Zusammenhinge nachgewiesen werden. (Artikulationsfliche 1> = 0,51,
Tub. minus r* = 0,32). Im groBen Tuberkel wird eine groBere Giite des linearen Zusammenhanges
nachgewiesen (r* = 0,89). Somit kann am Tub. majus der einzig bedeutsame Zusammenhang im
ovinen Kollektiv zwischen den experimentellen und den virtuell berechneten Werten beobachtet

werden.

3.2.5.5.2 Konklusion

In der Gesamtheit betrachtet kann der bovine Part den gréB3ten linearen Zusammenhang zwischen
dem experimentellen und dem Simulationsverfahren in allen Entnahmeorten nachweisen. Wenn
man den Zusammenhang im maximalen Stress betrachtet, so besteht an der Gelenkfliche und am
kleinen Tuberkel ein Bestimmtheitsmal3 von r* = 0,95 bzw. r* = 0,94 und im groBen Tuberkel von
* = 0,83. Ahnlich ist die Situation im gesunden humanen Kollektiv. Hier liegen Werte von

* = 0,93 und * = 0,98 fiir die Gelenkfliche, bzw. den kleinen Tuberkel vor.
Der groB3e Tuberkel zeigt wenig Zusammenhang mit einem Bestimmtheitsmal} von * = 0,56.

Im osteopenen Kollektiv werden im kleinen Tuberkel keine Korrelationen nachgewiesen
(r* = 0,02), wihrend dies bei der Artikulationsfliche und dem Tuberculum majus der Fall ist

(£ = 0,97, bzw. 1 = 0,80).

Die porkine Gruppe weist die grofite Stabilitit der Ergebnisse auf. Es werden in allen drei

Entnahmeorten Determinationskoeffizienten um r* = 0,8 erreicht.
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3.3 Charakterisierung mittels statistischer Verfahren

3.3.1 PCA

Die Hauptkomponentenanalyse (engl. Principal Component Analysis, PCA) kann dazu dienen,

samtliche multivariate Faktoren unter einem Hauptfaktor zu biindeln.

Wie viele dieser Hauptfaktoren zur weiteren Berechnung herangezogen werden, hingt von der

angewandten Strategie ab.
Beim Kaiser Kriterium muss der Eigenwert Anteil wenigstens grof3er als 1 sein.
Dies ist in Tabelle 3.19 wiedergegeben.

Dieser Tabelle kann man entnehmen, dass insgesamt drei Faktoren diese Bedingungen erfiillen und

somit weiter betrachtet werden.

Tabelle 3.19 Hauptkomponentenanalyse - Kaiser Kriterium

Hauptkomponenten PC1 PC2 PC3
Eigenwert 354 147 1.08
Varianzanteil% 066 0.11 0.06
Kumulative Varianz% 066 0.77 0.84

Tabelle 3.19 zeigt die wichtigsten Hauptfaktoren der
Hauptkomponentenanalyse
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Grafisch sind alle Parameter in der Abbildung 3.21 dargestellt und deuten an, welche Faktoren in

einem Hauptfaktor gebiindelt werden.
Die Tabelle 3.20 fihrt die detaillierten Werte an.

Hierbei wird ersichtlich, dass die jeweiligen Hauptfaktoren durch jeweils unabhingige Faktoren

definiert werden.

Die erste Hauptkomponente definiert sich aus dem relativen Volumen (0,276) und den simulierten
wie experimentell gemessenen biomechanischen Parametern wie dem E-Modul und der

Versagenslast.
Somit sind in diesem Parameter die biomechanischen wie volumetrischen Parameter vereint.

Der zweite Hauptfaktor wird in erster Linie definiert durch die Konnektivititsdichte (0,614) wie
dem trabekuldren Abstand (0,499). Ebenso spielt die Anisotropie und die trabekulire Dicke eine
grof3e Rolle.

Somit fasst dieser Faktor die Verzweigtheit, die Ausrichtung, sowie die Geometrie der Trabekel

zuasamimen.

Die dritte und gleichzeitig unbedeutendste Hauptkomponente (6 % Varianzanteil) wird
hauptsichlich durch die experimentell gemessenen Parameter Yield Strain und dem korrigierten

Yield Strength definiert.

Abbildung 3.21 PCA - Darstellung der Faktoren

Variables factor map (PCA)

Dim 2 (11.30%)

Dim 1 (66.01%)

Abbildung 3.21 zeigt die Faktoren in
den wichtigsten Dimensionen
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Tabelle 3.20 PCA - Detaillierte Darstellung

Hauptkomponenten

1 2 3
BV/TV (%) 0.276* 0.076  0.008
Tb.Th (mm) 0.206  0.376* 0.087*
Tb.Sp (mm) 0.162  0.499* 0.03
Conn.D (1/ mm3) 0.039 0.614* 0.007
SMI 0.27 0.077  0.008
DA 0.033 0.38* 0.089*
E-modulus (MPa) 0.276* 0.06 0.009
Failure Load (MPa) 0.278* 0.029 0.012
Reaction Force (MPa) 0.267 0.043 0.01
Max.Stress™*P(MPa) 0.274* 0.037  0.001
E-modulus®™P(MPa) 0.261 0.019 0.01
Yield Strain®xP 0.045 0.013 0.873*
Yield Strain corr.®*P 0.217  0.01 0.195*
Yield Strength®*P(MPa) 0226 0.016 0.428*
Yield Strength cor.®*P(MPa) 0.267 0.054 0.012
BV/TV (%) Sub-Mean 0.276* 0.071  0.007
BV/TV (%) Sub-SD 0.14 0.215* 0.014
BV/TV (%) Sub-Max 0.268 0.001 0.002
BV/TV (%) Sub-Min 0.271  0.114  0.007

gekennzeichnet

Tabelle 3.20 zeigt die einzelnen Faktoren und ihre Gewichtung in der
Hauptkomponentenanalyse. Die wichtigsten Faktoren sind mit einem *

3.3.2 Konklusion

Somit kann man abschliefend zusammenfassen, dass aus der Vielzahl der ethobenen Faktoren drei

Faktoren 84 % der Variabilitit der Knochenproben erkliren kbnnen.

Diese werden in erster Linie definiert durch das Volumen und das E-Modul wie durch die

Versagenslast (erste Hauptkomponente 66 %), des Weiteren durch die Struktur und die Geometrie

der Trabekel (11 %) und abschlieBend durch die biomechanischen bestimmten FlieBgrenzen des

Knochens.
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3.3.3 LDA

Mithilfe der Hauptkomponentenanalyse lédsst sich auch eine lineare Diskriminanzanalyse (LDA)

durchfithren [129].

Bei einer grof3en Anzahl von Komponenten kénnen diese die Power der Diskriminierung zwischen
den Gruppen verfilschen. Wird die Anzahl der Variablen hoch genug gewihlt, so kénnen viel mehr

Differenzen errechnet werden als tatsachlich vorhanden.

Um dieses Problem einzudammen, steht hier der « Score zur Verfiigung, mit dessen Hilfe die ideale

Anzahl der Hauptkomponenten ermittelt werden kann.

In Abbildung 3.22 kénnen verschiedene Sachverhalte nachvollzogen werden: In verschiedenen

Farben sind die einzelnen Gruppen der Knochenproben aufgetragen.

Die x-Achse wird durch LD1 (Lineare Diskriminanzfunktion Nr.1) bestimmt, wihrend die y-Achse

von LD2 (Lineare Diskriminanzfunktion Nr.2) definiert wird.

In der linken unteren Ecke ist ein Fenster mit den Eigenwerten der Hauptkomponentenanalyse

sichtbar, welche die akkumulative Anderung der Varianz darstellen.

Im rechten Fenster kann der Beitrag der einzelnen Diskriminanzfunktionen zur
Diskriminanzanalyse gesehen werden (Von links nach rechts: LD1, LD2, LD3, LD4). Hier wird
die Wertigkeit angefiihrt, also welche Spalten wieviel zur Diskriminierung der einzelnen Gruppen
beitragen konnen. Es sind insgesamt vier Balken zu sehen, die die linearen Diskriminanzfunktionen

reprisentieren.

Insgesamt stehen fiinf Gruppen zur Unterscheidung zur Verfigung (Human gesund, Human

osteopen, Bovin, Porkin und Bovin).

Unter der Voraussetzung, dass die Anzahl der Gruppen kleiner ist als die vorhandenen Variablen,

wird die Menge der Diskriminanzfunktionen definiert wie durch Gleichung 16 beschrieben.

Anzahlyp g punktionen = AnzahlGruppen -1 (16)
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In der Abbildung 3.22 selbst kann man erkennen, dass die tierische Gruppe gut von der humanen
Gruppe differenzierbar ist. Diese Differenz findet auf der x-Achse statt, wihrend man auf der y-
Achse noch die Differenz zwischen bovinen, ovinen und auf der anderen Seite porkinen Proben

sehen kann.

Wieder gibt die x-Achse die erste Diskriminanzfunktion an, die y-Achse wird mit der Haufigkeit
umschrieben. Es stellen sich auf der linken Seite die tierischen Proben dar, wihrend rechts die

humanen Gruppen scharf abgetrennt beobachtet werden kénnen.

Dies unterstreicht die Aussage, dass die Diskriminanzanalyse die Gruppen aufgrund ihrer per

Micro-CT ermittelten Parameter zu differenzieren vermag.

Abbildung 3.22 Lineare Diskriminanzanalyse - Graphische Darstellung

- A\ 8 - ‘)_ )

Human gesund

PCA eigenvalues DA eigenvalues

Abbildung 3.22 zeigt die Differenzierbarkeit der
einzelnen Komponenten in der linearen

Diskriminanzanalvse
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Die genaue Ladung der einzelnen Gruppen kann im Detail in der Tabelle 3.21 nachvollzogen
werden. Wie in Abbildung 3.22 im rechten unteren Fenster erkennbar ist, hat die erste Spalte (LD1)

ein maf3gebliches Gewicht beztiglich der Differenzierungsmoglichkeit.

Der zweite Balken fillt hierzu deutlich ab. So kann gesehen werden, dass sich die Grafik in

Abbildung 3.22 aus den beiden wichtigsten Gruppen zusammensetzt.

Die Differenzierung zwischen der humanen und der tierischen Gruppe findet auf der x-Achse statt,

also auf der Achse, die durch ihre Gleichung am ehesten eine Diskriminierung erlaubt.

Die Werte in Tabelle 3.21 fiir die erste Spalte zeigen, in welchen Punkten sich die Unterscheidung
festlegen ldsst. Vor allen anderen Parametern sticht der Wert der Versagenslast (Failure Load

0,3760) heraus. Dieser Umstand wird in Abbildung 3.23 optisch aufgefihrt.

Somit kann aus dieser Verteilung interpretiert werden, dass der Hauptteil der Diskriminierung
durch die Versagenslast und den E-Modul (aus der Simulationsberechnung) hergeleitet werden
kann. Da in der Hauptsache die erste Diskriminanzfunktion (LD1) zur Differenzierung beitrigt,

sind diese Parameter auch gleichzeitig global als die wichtigsten zu betrachten.

Tabelle 3.21 Lineare Diskriminanzanalyse - Detaillierte Ausfiihrung

Lastverteilung der LDA
LD1 LD2 LD3 LD4
BVTVBJ 0.1953 0.0506 0.0292 0.03%4
TbThMeangJ,  0.0123 0.0032 0.0029 0.0000
TbSpMeang Jm 0.0005 0.0019 0.0032 0.0015
ConnDCorrgJ,, 0.0001 0.0080 0.0000 0.0069

SMlg J 0.0244 0.0011 0.0058 0.0323
tDAg J 0.0004 0.0004 0.0014 0.0002
E-modulus 0.2797 0.0101 0.4280 0.2122
Failureload 0.3760 0.1458 0.4146 0.3068
ReactionForce 0.0183 0.0021 0.0005 0.0004
minyalt 0.0484 0.2323 0.0414 0.1042
Slope 0.0079 0.0128 0.0025 0.0076
ySx 0.0001 0.0000 0.0005 0.0008
yscorr 0.0015 0.0065 0.0013 0.0007
ysy 0.0005 0.0029 0.0044 0.0012
ysycorr 0.0181 0.0255 0.0076 0.1715

BVTVBJ.dmean 0.0029 0.2663 0.0440 0.0557

Tabelle 3.21 zeigt die Lastverteilung der einzelnen
Komponenten in der linearen Diskriminanzanalyse
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Abbildung 3.23 Graphische Darstellung der Lastverteilung
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Abbildung 3.23 zeigt graphisch die Lastverteilung der einzelnen

Komponenten in der linearen Diskriminanzanalyse

Die statistische Diskriminierungsfihigkeit der Gruppen wird in Abbildung 3.24 gepriift.

Da die Proben bei der Untersuchung schon biologisch determiniert und eingeteilt worden sind,
stellt sich die Frage, inwieweit die Diskriminanzanalyse die schon definierten Proben aufgrund ihrer

multivariaten FEigenschaften wieder zu dem gleichen Kollektiv zuordnen wiirde.
Es ist autfillig, dass dies je nach Gruppe unterschiedlich gut gelingt.

So wird ersichtlich, dass sowohl die humanen, porkinen als auch die bovinen Proben sehr gut

wieder zugeordnet werden kénnen. Werte um die 80 % weisen stark darauf hin.

Der ovine Part hebt sich schon deutlich davon ab, die Wahrscheinlichkeit der korrekten

Einordnung ist aber dennoch nur um die 60 % anzusiedeln.

Ein moglicher Grund hierfir koénnte die unterschiedliche Heterogenitit innerhalb einer
Knochenprobe darstellen, welche eine FEinordnung naturgemal3 schwieriger macht als die

Wiedereingliederung homogener Knochenfragmente gesunder und junger Individuen.
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Durch diese Analyse wird gezeigt, inwieweit die lineare Diskriminanzanalyse Gruppen wieder

richtig einordnen kann. Wie gesehen ist dies nicht bei allen fehlerfrei moglich, aber

zusammengefasst in Abbildung 3.24 kann von einer gro3en Ubereinstimmung gesprochen werden.

Abbildung 3.24 Statistische Zuordnung zu einer Spezies/Gruppe

Porkin

Ovin

Human osteopen

Human gesund

Bovin
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% korrekte Einordnung in die vorgegebene Gruppe

Abbildung 3.24 zeigt inwieweit die Gruppen durch die lineare Diskriminanzanalyse
bestimmbar wiren

3.3.4 Konklusion

Die lineare Diskriminanzanalyse ist in der Lage zwischen den humanen Proben und den tierischen

Spezies zu unterscheiden. Der Hauptteil der Diskriminierung kann durch die Versagenslast und

den E-Modul aus der Simulationsberechnung hergeleitet werden.



Resultate 142

3.3.5 Vergleich PCA - LDA

Wihrend die PCA die gro3te Varianz innerhalb aller Daten herausfiltert, kann die LDA die

groBte Varianz zwischen den Klassen bestimmen.

Somit eignet sich die Hauptkomponentenanalyse vor allem dazu, eine Reduktion der Variablen

herbeizuftihren, wihrend die LDA zur Diskrimination zwischen Gruppen Aussagen treffen kann.

In der oberen Grafik in Abbildung 3.25 kann die erste Diskriminanzfunktion 73 % der Varianz
zwischen den Gruppen erkliren. Die Zweite kann diese um 13,6 % steigern. Die
Hauptkomponentenanalyse kann mit der ersten Komponente 66 % der Varianz in der unteren
Illustration erklaren. Der zweiten Komponenten gelingt dies mit 11,3 % (s. Tabelle 3.19). Der
LDA gelingt auf der x-Achse eine klare Differenzierung zwischen den humanen Knochenproben
und den Knochenproben der tierischen Spezies herzuleiten. Die porkinen Proben heben sich auf

der y-Achse klar erkennbar vom bovinen Kollektiv und teilweise von der ovinen Gruppe ab.

Abbildung 3.25 Vergleich PCA - LDA
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Abbildung 3.25 zeigt in der oberen Grafik die lineare Diskriminanzanalyse und in der unteren
Grafik die Hauptkomponentenanalyse. Die Gruppierung wurde nach Spezies vorgenommen
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3.4 Surrogat im Tuberculum majus

3.4.1 Deskriptiv

In Abbildung 3.26 werden die von Bone] errechneten, deskriptiven architekturalen Parameter vom

Tuberculum majus aufgefiihrt.
Abbildung 3.27 wendet sich den simulierten biomechanischen Parametern zu.
Simtliche Mittelwerte und Standardabweichungen kénnen in der Tabelle 3.22 eingesehen werden.

Die dichtesten Knochenproben gehéren zu der bovinen und ovinen Gruppe (beide

BV/TV =19 %).

Im Gegensatz hierzu hat die osteopene humane Gruppe das geringste Knochenvolumen
BV/TV =6 %), analog hierzu kann man bei dieser Gruppe den groBten trabekuliren
Zwischenraum beobachten (Tb.Sp = 1,07 mm) und den gréB3ten SMI Wert (2,38). Somit ist dieser
Index nahe der Zahl 3, welche eine ideale stabahnliche (rod-like) Figur darstellt.

Das gesunde humane Kollektiv zeichnet sich, im Gegensatz zur bovinen, porkinen und ovinen
Gruppe, dutch einen recht niedrigen relativen Knochenanteil aus (BV/TV = 10 %), zeigt aber die
grofite trabekuldre Dicke (Th. Th = 0,15mm) und den grof3ten Grad der Anisotropie (DA = 3,79),
geht also am ehesten von allen Proben ins Anisotrope, die Trabekel dieses Kollektivs sind am

starksten in eine Richtung gerichtet.

Die grofite Widerstandskraft der Proben besitzt die ovine Gruppe (Reaction force = 420,56 N)
(Abbildung 3.27). Mit dem bovinen Kollektiv weist sie den gréB3ten E-Modul und die groBte

Bruchlast auf.

Die kleinsten Werte in den oben genannten Parametern besitzt das humane osteopene Kollektiv.

Hier betrigt die Bruchlast beispielsweise nur 19,47 N (Ovin = 109,92 N).
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Abbildung 3.26 Deskriptive architekturale Parameter
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Abbildung 3.26 zeigt die deskriptiven architekturalen Parameter der Knochenproben aus
dem Tuberculum majus. Eine Trennung nach Spezies ist der Legende zu entnehmen

Tabelle 3.22 Mittelwerte architekturaler und simulierter biomechanischer Parameter

Bovin Human gesund Human osteopen Ovin Porkin
Mean SD Mean SD Mean SD Mean SD Mean SD
BV/TV (%) 0.19 0.04 0.10 0.03 0.06 0.02 0.19 0.04 0.16 0.03
Conn.D (1/ mm?3) 18.46 2.46 4.09 1.61 3.44 1.19 18.30 4.93 2713 6.73
Failure Load (N) 107.65 35.26 41.59 17.42 19.47 10.88 109.92 34.56 68.96 24.50
E-modulus (N/mm?2) 773.25 348.45 270.56 156.99 114.81 89.82 813.08 308.18 424.94 201.26
Reaction Force (N) 408.09 22417 131.82 78.01 57.13 47.21 420.56 161.68 19438 91.74
SMI 1.51 0.33 2.03 0.45 2.38 0.34 1.44 0.33 2.07 0.44
Tb.Sp (mm) 0.50 0.02 0.91 0.07 1.07 0.16 0.55 0.06 0.47 0.06
Tb.Th (mm) 0.13 0.01 0.15 0.03 0.12 0.02 0.13 0.02 0.10 0.01
DA 219 0.38 3.79 1.84 2.38 0.70 242 0.43 2.30 0.36

Tabelle 3.22 zeigt die Mittelwerte architekturaler und simulierter biomechanischer Parameter
im Detail. Entnahmeort ist das Tuberculum majus, die Gruppierung erfolgte per Spezies
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Abbildung 3.27 Simulierte biomechanische Parameter
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Abbildung 3.27 zeigt die simulierten biomechanischen Parameter der Knochenproben aus
dem Tuberculum majus. Eine Trennung nach Spezies ist der Legende zu entnehmen
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3.4.2 Konklusion

Am nichsten liegen die Werte vom porkinen Kollektiv, die Biomechanik betreffend, bei der
gesunden humanen Gruppe. Der E-Modul betrigt im gesunden humanen Kollektiv 270,56 MPa,
in der porkinen Gruppe 424,94 MPa. Die ovine und bovine Gruppe liegen hier deutlich héher
(813,08 MPa, bzw. 773,25 MPa).

Die Bruchlast liegt im humanen Bereich bei 41,59 N, beim porkinen Gegenpart bei 68,96 N.

Zum Vergleich weisen die bovine und die ovine Gruppe hier Werte auf von 107,65 N, bzw.

109,92 N.
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3.4.3 Vergleich der Mittelwerte

In einem ersten Schritt wurden die Proben vor einem Vergleich der Mittelwerte auf Normalitat

und Homogenitit der Varianzen gepriift.
Hierzu wurde der Shapiro-Wilk-Test wie von Brown—Forsythe-Test gewihlt.

Bei Vetletzung der Annahmen, wurden die Gruppen mittels Kruskal - Wallis Test geprift,
ansonsten wurde der Test mit ANOVA durchgefiihrt. Fiir den Post-Hoc Test der stand Tukey-
HSD fir die ANOVA und ein Wilcoxon-Rangsummentest zur Verfiigung.

Der ANOVA Test ist in der Tabelle 3.23, der Kruskal - Wallis Test in der Tabelle 3.24 aufgefihrt.

Die Parameter der finiten Elemente Simulation (Failure Load, E-Modul und Reaction Force) zeigen
signifikante bis hochsignifikante Differenzen zwischen der gesunden humanen Gruppe und dem

bovinen Kollektiv. Analoges gilt fiir den Vergleich mit der ovinen Gruppe.

Keine Differenz in der Biomechanik lasst sich beobachten zwischen der gesunden humanen

Gruppe und dem osteopenen Gegenpart.

Ebenso lisst sich keine Differenz nachweisen zwischen der gesunden Gruppe und dem porkinen

Feld.

In der architekturalen Charakteristik ldsst sich herausarbeiten, dass groBe Differenzen bestehen
zwischen dem gesunden Kollektiv und der porkinen Gruppe in der trabekuliren Dicke und im

trabekularen Zwischenraum.

Wihrend der Zwischenabstand auch im Vergleich zu ovinen und bovinen Proben einen

hochsignifikanten Unterschied zeigt, gilt dies nicht fiir die Trabekeldicke.

Tabelle 3.23 ANOVA Test

BV/TV Failure Load SMI Tb.Sp Tb.Th

Human gesund - Bovin 0.00***  0.00*** 0.07 0.00*** 0.39
Human osteopen - Bovin 0.00***  0.00*** 0.00*** 0.00*** 0.73
Human osteopen - Human gesund 0.15 0.52 0.37 0.01** 0.05*
Ovin-Bovin 0.99 1.00 0.99 0.80 1.00
Ovin - Human gesund 0.00***  0.00*** 0.03* 0.00*** 0.44
Ovin - Human osteopen 0.00***  0.00*** 0.00*** 0.00*** 0.68
Porkin-Bovin 0.10 0.04* 0.03* 0.94 0.02*
Porkin - Human gesund 0.02¢ 0.31 1.00 0.00***  0.00***
Porkin - Human osteopen 0.00***  0.01** 0.47 0.00*** 0.29
Porkin-Ovin 0.24 0.03* 0.01* 0.36 0.01*

Tabelle 3.23 zeigt den Vergleich der Mittelwerte anhand des ANOVA Testes
(*: p < 0,05; *: p < 0,01; < p < 0,001)
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Es kann keine Differenz beztiglich dieses Parameters im Vergleich zur bovinen und ovinen Gruppe

festgestellt werden.

Weiterhin ist auffallig, dass in dieser Untersuchung keinerlei Differenz nachgewiesen werden kann
zwischen dem ovinen und dem bovinen Kollektiv. Weder in der simulierten Biomechanik noch

beztglich der infrastrukturellen Architektur gibt es nachweisbare Differenzen.

Die grofite Differenz in den Mittelwerten hat die ovine im Vergleich zur osteopenen humanen
Gruppe. Bis auf die trabekulire Dicke und die Anisotropie weisen alle Parameter einen

hochsignifikanten Unterschied auf (p < 0,001).

Aufgrund der Unterschiede in den Mittelwerten der biomechanischen Simulationswerten und den

mikroarchitekturalen Parametern lasst sich Folgendes festhalten:

Tabelle 3.24 Kruskal - Wallis Test

Conn.D E-modulus Reaction Force DA

Bovin - Human gesund 0.00** 0.0z 0.02* 0.03*
Bovin - Human osteopen 0.00***  0.00*** 0.00** 1.00
Bovin-Ovin 1.00 0.93 0.93 1.00
Bovin-Porkin 0.02* 0.14 0.14 1.00
Human gesund - Human osteopen 1.00 0.16 0.14 0.38
Human gesund - Ovin 0.00** 0.01* 0.02* 0.33
Human gesund - Porkin 0.00**  0.30 0.46 0.08
Human osteopen - Ovin 0.00***  0.00*** 0.00*** 1.00
Human osteopen - Porkin 0.00** 0.01* 0.02* 1.00
Ovin-Porkin 0.06 0.06 0.06 1.00

Tabelle 3.24 zeigt den Vergleich der Mittelwerte anhand des Kruskal - Wallis Testes
(*: p < 0,05; ¥*: p < 0,01; ¥+ p < 0,001)

3.4.4 Konklusion

Die geringsten Differenzen lassen sich im Tuberculum majus zwischen dem bovinen und ovinen
Kollektiv ausmachen. In keinem der Parameter unterscheiden sich diese beiden Gruppen
signifikant. Ebenso sind die osteopene und die gesunde humane Gruppe ahnlich in den
Parametern. Auch das porkine und bovine bzw. das porkine und das ovine Kollektiv unterscheiden
sich nur in einigen Indices. Die porkine Gruppe hat von den tierischen Spezies die meiste
Ahnlichkeit mit dem gesunden humanen Kollektiv bei den simulierten biomechanischen
Eigenschaften. Gré3ere Differenzen gibt es zwischen der osteopenen humanen und der porkinen
Gruppe. Dennoch ist die porkine Spezies vor allem in den biomechanischen Parametern der

osteopenen humanen Gruppe niher als die hier noch begutachteten ovinen und bovinen Proben.
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4 Diskussion

4.1 Material und Methodendiskussion

4.1.1 Material und Probenentnahme

4.1.1.1 Konservierung

Das hier untersuchte Knochenmaterial entstammte von menschlichen und tierischen Proben. Das
Alter und die Charakteristik der Knochenproben unterschieden sich dabei grundlegend. Die
humanen Knochenproben waren teilweise schon fur Knochenentnahmen anderer Studien in
Gebrauch gewesen, somit war bei diesen eine hohere Verweildauer im tiefgekithlten Stadium
gegeben. Auch durchliefen sie durch die vorangehenden Untersuchungen mehr Tau- und

Geftierzyklen.

Wihrend das Einfrieren in Bezug auf die biomechanischen Eigenschaften des Knochens keinen
signifikanten Einfluss zu haben scheint [130], wurde auch kein nachteiliger Effekt durch Expansion
von eingedrungenem Wasser nachgewiesen [131]. In dieser Studie beeinflusste weder das
Einfrieren noch die Konservierung in Alkohol die Steifigkeit der Knochenproben maf3geblich. Was
die Dauer der Proben in Bereich der Tiefkithlung angeht, so ist es auch bei anderen Studien
durchaus der Fall, dass fiir bestimmte Fragestellungen Knochen iiber einen lingeren Zeitraum

gesammelt werden mussen [42].

Der Entnahmeprozess wurde mit einem Hohlbohrer durchgefihrt. Die Bohrstelle wurde hierbei
mit Wasser einer steten Kihlung unterzogen. Nach vollbrachter Anbohrung wurden die
Knochenzylinder mit einer Stanze umfasst und durch einen Ruck vom distalen Ansatz geldst. Diese
beiden Arbeitsschritte beinhalten eine theoretische Alteration des Knochens und damit
Einflussnahme auf die biomechanische Charakteristik. Durch den Bohrprozess kénnen fein
gemahlene Knochenteile in die Auflenbereiche der trabekuldren Struktur eindringen und dort in
konzentrierter Ablagerung als Debris die Tragfahigkeit der Trabekel beeinflussen [132] und die
Dichtemessung im Micro-CT beeinflussen. Weiterhin kénnen durch die dynamische
,wEntwurzelung® Krifte auf den Knochenzylinder tibergehen und dort zu kleinsten Verinderungen
fihren. Da die Stanze den Knochen jedoch tber einen weiten Bereich umfasste und weiterhin
potenziell affektierte Regionen in der folgenden Standardisierung abgetrennt wurden, ist dieser

Effekt als klein anzusehen.
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4.1.1.2 Alter

Das Alter der humanen Proben war durch genaue Protokollierung bekannt. Fir die tierischen
Spezies trifft dies nicht zu. Durch Bezug von einem nahe gelegenen Schlachthof kann nur ungefihr

auf das Alter durch das allgemeine Schlachtalter geschlossen werden.

Somit kann das Alter in etwa auf 4-8 Monate geschitzt werden [133]. Gerade fur bovine Proben

ist dies ein oftmals zur biomechanischen Testung herangezogenes Alter [89], [88].

Was die porkine Gruppe angeht, gibt es einige Literatur, die ein deutlich ilteres Kollektiv im

Studiendesign vorgesehen hatte [85], [86].

Beim Alter der Schafe sind Spannen von zwei bis sechs Jahren in Studien keine Seltenheit [90],
[134], [135]. Wobei auch Tiere von 6 bis 8 Monaten zur biomechanischen Testung herangezogen

wurden [2].

Das Alter der Tiere beeinflusst die Knochenstruktur und somit auch die biomechanische
Wertigkeit. Umbauprozesse im porkinen Knochen sind bis zur 40. Woche nach Geburt
festgehalten worden [136]. Somit ist je nach Schlachtalter der trabekulire Knochen unterschiedlich
mineralisiert [137] und damit auch die Biomechanik und die Analogie zum menschlichen Knochen

differenziert zu beurteilen.

4.1.2 Standardisierung

Die Standardisierung der Knochenproben war der elementare Schritt nach der Extraktion, um

vergleichbare Lingen bei den unterschiedlichen Proben einzustellen.

Aufgrund der unterschiedlichen Oberflichenbeschaffenheit der Proben wurde die Oberschicht
abgetragen bis zum Erscheinen des trabekuliren Knochenmaterials. Trotz orthogonaler
Anbohrung ist die Oberfliche aufgrund der Oberflichenstruktur nicht flach und somit waren fir
jede Probe andere Einstellungen nétig. In der Summe erschweren diese Faktoren eine eindeutige
Tiefe der Knochenzylinder tiber alle Proben hinweg zu definieren. Die angestrebte Linge von

10 mm gelang auch nicht bei jeder Probe, so dass es hier teilweise zu Abweichungen kam.
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4.1.3 Micro-CT Messung

Bis zu drei Knochenzylinder wurden pro Durchgang im Micro-CT gemessen. Die Proben wurden

hierzu in Probenrohrchen verbracht.

Um die Proben vor Austrocknung zu schiitzen, wurde das gesamte Réhrchen mit NaCl Losung
aufgefillt. Als nachteilig kann hier die lange Scandauer durch das Verfahren (bis zu 24h) und die
im Gerit herrschenden Temperaturen genannt werden, welche gerade in den Sommermonaten

deutlich Gber Zimmertemperatur lagen.

Nach erfolgter Messung wurde darauf geachtet die Proben ztgig wieder der Kithlkette zuzufithren.

4.1.3.1 Integration time

Als Integration time wurde ein Wert von 100ms gewahlt. Dieser ist bei humanem Knochenmaterial

und Messung mit dem vorliegenden Scanner der vorteilhafteste Wert [138].

4.1.3.2 Auflésung
Die Wahl der richtigen Auflosung ist fiir die weitere Messung ein bedeutsamer Schritt.

Feinste trabekulire Strukturen kénnen nur korrekt abgebildet werden, wenn die Voxel-Gro3e den
Durchmesser eines Trabekels nicht uberschreitet. Fur die architekturalen Parameter sind

auflosungsabhingige und aufldsungsunabhingige Parameter bekannt.

Weniger von der Auflosung abhingig sind die Parameter Tb.N, Tb.Th und trabekulirer

Zwischenraum (Tb.Sp). Dies gilt vor allem fiir die direkt errechneten Parameter.

Sollten Modellannahmen der Berechnung zugrunde gelegt werden, dann ist auch bei diesen
Parametern eine Differenz zwischen der Auflosung feststellbar [139]. Eine Auflésung von 34 um

wurde in der Literatur sowohl bei humanen Proben [140] als auch bei ovinen Proben [141] gewahlt.

Um die Gefahr des Partialvolumeneffektes so niedrig wie méglich zu halten, sollte die Auflésung
kleinstméglich gewihlt werden. Bei sehr kleinen Knochen von Ratten wird eine Auflésung von
20 um bis 30 pm empfohlen [94]. Somit liegt die in der vorliegenden Arbeit gewihlte Auflésung
von 22 um auf jeden Fall in dem Bereich einer mdglichst fehlerfreien Abbildung reeller

Trabekelverhaltnisse.
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Auf die Auflésung ist besonderes Augenmerk zu legen, da eine genaue Reproduktion der
Trabekelarchitektur sowohl fir die Berechnung der architekturalen Parameter, als auch fir die

Weiterverarbeitung im FE Model Konsequenzen mit sich bringt [142].

Auch die Grofie des gewihlten Scanvolumens hat Einfluss auf die Genauigkeit der Ergebnisse, da
aufgrund der in der Knochenarchitektur vorherrschenden Heterogenitit das Funffache des
mittleren intertrabekuliren Abstandes eingehalten werden sollte um die ,,Continuum assumption®

zu erfillen [99].

Welchen Finfluss eine zu grofle Auflésung hat, legen eindrucksvoll Majumdar et al. [143] dar, in
deren Untersuchungen per MRT eine Auflésung von 156x156x300 um zu grof3en partial Volume
Effekten fihrte.

Diese Effekte treten auf, sobald eine Struktur gemessen werden soll, die kleiner ist als die gewihlte
Auflésung. Wenn also eine Knochenstruktur kleiner ist als das gewiahlte Aufldsungsvermdogen
ergeben sich Voxel, die sowohl Hintergrund als auch Knochenmaterial beinhalten. De facto
resultiert daraus ein erheblicher Informationsverlust, da den Voxeln bei der Binarisierung nur ein

Grauwert zugeordnet werden kann.

Somit kam es in dieser Studie zu einer Uberschéitzung des relativen Knochenvolumens und der
trabekuldren Dicke um das etwa dreifache. Der trabekuldre Zwischenraum wurde dagegen nur um

das knapp zweifache unterschitzt.

Sehr dhnliche Ergebnisse prasentieren Cendre et al. fiir eine CT Untersuchung mit der Schichtdicke
von 150 pm. Bei Vergleich mit histologischen Schnitten ergibt sich eine Uberschitzung des BV /TV
und der Tbh.Th (um das 3.5-, bzw. das 2.5 fache), wihrend der trabekulidre Zwischenraum auch hier

um das knapp zweifache unterschitzt wird [144].

Da aus den Messungen nicht nur die architekturalen Parameter ausgelesen werden, sondern im
weiteren Verlauf auch die virtuelle Simulation von Druckkriften auf den Knochen aufgebracht

wird, ist eine Kreierung eines Netzes notwendig. Hierbei wird jeder Voxel umgewandelt.

Das Konvergenzverhalten der Finiten Elemente Messung ist unter anderem abhingig von der
Aufl6sung und stellt sich am glinstigsten dar, wenn dessen Auflésung kleiner ist als ein Viertel der

mittleren trabekuldren Dicke [142].
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4.1.3.3 Threshold
Ein besonderes Augenmerk gilt dem Threshold.

Der Schwellenwert trigt mal3gebliche Verantwortung fir die Segmentierung des Graustufenbildes.

Durch ihn wird das Bild in einen knéchernen Bereich und einen Hintergrundbereich unterteilt.

Je kleiner der Threshold gewihlt wird, desto mehr Bildanteile werden als kndcherne Struktur
markiert. Analog hierzu werden bei einem sehr hohen Threshold nur sehr dichte und damit helle

Bildbestandteile als Knochen deklariert.

Wird ein sehr homogenes Feld zur Untersuchung gefithrt spricht nichts gegen einen einheitlichen

Threshold Wert fir alle Proben [145], [140].

Jedoch kénnen auch innerhalb einer Knochenprobe Inhomogenititen beztiglich der trabekuliren

Dichte auftreten.

Dieses spricht wiederum gegen die Anwendung eines fixen Thresholds sogar innerhalb eines
Spezimens [111], [96]. Vor allem bei Auftreten von Beam-Hardening Artefakten, welche beim
Ubergang von sehr niedriger Dichte zu groBer Dichte entstehen, kann die Anwendung eines
einzelnen Schwellenwertes problematisch sein und die Anwendung eines lokal orientieren

Algorithmus notwendig machen [146].

Anderungen im lokalen Threshold konnen zu groBen Anderungen in den resultierenden
Volumenparametern fiihren. Hara et al. berichten von einer Differenz im BV/TV von 5 % bei
einem um 0,5 % erhohten Threshold [103]. An anderer Stelle wird berichtet, dass eine Verdnderung
des Threshold um 10 % zu einer Alteration des BV/TV um 5 % fiihrt. Dieses Verhalten sei linear
zu beobachten [102].

Von einer moglichen Differenz des anzuwendenden Threshold zwischen verschiedenen Spezies
gehen Ding et al. aus [147]. Diese empfehlen aufgrund von externen Messungen in einer Subgruppe
eine valide Volumenbestimmung durchzuftihren. Dies kann etwa mit dem Archimedes Prinzip
durchgefiihrt werden, da die Auftriebskraft eines Korpers gleich der Gewichtskraft des gesamten
Volumens ist [42], [148]. Ebenso argumentieren Feldkamp et al. [22] dass aufgrund von
Dichteunterschieden zwischen verschiedenen Spezies ein einheitlicher Threshold falschlicherweise

auf Strukturunterschiede hinweisen wiirde.
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Eine weitere Studie betont demgegeniiber, dass die Beibehaltung eines einzelnen Thresholds fiir

den Vergleich unterschiedlicher Seiten und Orte vorteilhaft sei [102].

Aus der Uberlegung heraus, dass ein fixer Threshold fir alle Proben problematisch sein kénnte,
wurde ein adaptives Threshold-Verfahren des Micro-CT Herstellers auf die Proben angewandt
[149]. Hiermit werden in festgelegten Schritten verschiedene Threshold Werte auf die Probe
angelegt. Der Schwellenwert, bei dem die Differenz zwischen der relativen Dichte am geringsten
ist, wird als idealer Threshold angesehen. Untersuchungen haben gezeigt, dass dieses Verfahren

anfillig fiir eine Unterschitzung des bestméglichen Schwellenwertes ist [147].

In der vorliegenden Studie wurde auf eine Subgruppe das adaptive Threshold Verfahren

angewandst.

Dabeli kristallisierte sich ein Mittelwert fur das humane Kollektiv und ein Mittelwert fur die tierische

Gruppe heraus.

Durch das Einbeziehen zweier Schwellenwerte wird auf die Knochencharakteristika der Gruppen

eingegangen und gleichzeitig die Vergleichbarkeit weitgehend gewahrt.

In der IPL Messung wurde ein leichtes Weichzeichnen angewendet mit einem Sigma von 0,7 und

einem Support von 1 [104].

4.1.3.4 BV/TV
Das relative Volumen des Knochens kann tiber verschiedene Ansatze berechnet werden.

So kann iiber die Triangulierung der Oberfliche mithilfe des Marching-Cubes-Algorithmus [150]
und den daraus resultierenden Tetraedern [151] auf das Volumen der Knochenprobe geschlossen

werden.

Ein direkterer Ansatz ist die Erfassung simtlicher als Knochen markierter Voxel im segmentierten

Bild und Ableitung der Volumina aus dieser Information [16].

Sowohl in IPL wie auch in Bone] wurde das relative Volumen durch das direkte Auslesen der als

Knochen definierten Voxel in Bezug auf die Voxel des gesamten Volumens definiert.
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4.1.3.5 Tb.Th

Da die trabekulare Dicke ein sehr bedeutender Parameter zur Charakterisierung des Knochens ist,
insbesondere wenn das relative Volumen nicht verfugbar ist [152], kommt der korrekten

Berechnung der trabekuliren Dicke ein hoher Stellenwert zu.
Eine indirekte oder eine direkte Berechnungsform kann gewahlt werden.

Erstere ist die Altere und stiitzt sich im Wesentlichen auf eine zweidimensionale Bildgebung und
geht in ihrer Kalkulation von einem Plattenmodel aus. Diese Parfitt Methode kann aus dem
relativen Volumen (BV/TV) und der Oberfliche (BS/TV) die weiteren Parameter wie die

trabekuldre Dicke, den Abstand und die trabekuldre Nummer ableiten [44].

Aufgrund der Tatsache, dass keine Knochenstruktur nur aus der Plattenarchitektur besteht, wird

die trabekuldre Dicke auf indirekte Art systematisch unterschitzt [17], [43].

Aus diesen Griinden bietet sich eher die direkte und dreidimensionale Berechnung der trabekuldren
Dicke an. Hierzu wird in einem Ansatz von Hildebrand und Ruegsegger [16] unter Zuhilfenahme
der Euklidischen Distanz [18] die Knochenstruktur mit Sphiren ausgeftllt. Der Mittelwert dieser

Durchmesser gibt Einblick auf die mittleren Dicken der trabekuliren Strukturen.
In IPL ist sowohl der indirekte als auch der direkte Algorithmus implementiert.

In Bone] wird ebenso auf die direkte Methodik von Hildebrand und Ruegsegger zurtickgegriffen

[16] in einer Implementierung von Dougherty und Kunzelmann [107].

In unseren Berechnungen stiitzen wir uns auf die direkte Methode

4.1.3.6 Th.Sp

Die Berechnung des trabekuliren Zwischenraumes kann analog zu der Berechnung der
Trabekeldicke gesehen werden. Statt der Trabekeldicke wird der Zwischenraum zwischen den

Trabekeln gemessen.

Hier findet ebenso die direkte Berechnungsform ohne Modellannahmen in beiden

Kalkulationssuiten (IPL/Bonef) Anwendung.
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4.1.3.7 Tb.N

Mit der Neudefinition der mikroarchitekturalen Parameter im Jahr 1987 [15] wurde aus dem Begriff
,mean trabecular density die Bezeichnung ,,trabekulire Nummer (Th.N)“. Diese wird ebenso wie

die trabekulire Dicke mit Hilfe der ,,distance transformation® berechnet.

Der Quotient aus dem mittleren Abstand der Sphiren, die durch den Mittelpunkt des Trabekels in

ithrer Ausdehnung beschrinkt sind, bezeichnet die trabekulire Nummer [17].
Dieses direkte Verfahren wurde in der IPL Berechnung angewandt.

BoneJ hat in der uns vorliegenden Version keine vollstindige Implementierung des Algorithmus

[108].

Es ist aber moglich durch Einbindung einzelner Arbeitsschritte ein ahnliches Ergebnis zu erzielen.
Hierzu werden die Trabekel skelettiert, anschlieBen der Berechnung des trabekuliren
Zwischenraumes analog die mittlere Distanz zwischen der skelettierten Struktur gemessen und

diese dann invers genommen [17], [153] , [109].

4.1.3.8 Conn.D

Die Konnektivitit bezeichnet die maximale Anzahl von Trabekeln, die von der gesamten Struktur

entfernt werden koénnten, ohne dass die Knochenstruktur selbst in zwei Teile zerfillt.
Somit kann die Konnektivitit als die Gesamtzahl aller Trabekel minus 1 betrachtet werden [21].

Die Konnektivitiatsdichte ist somit die Anzahl aller verbunden Trabekel in einem Kubikmillimeter
[20]. Sowohl die Software IPL wie auch Bone] berufen sich bei der Berechnung der Conn.D auf
die von Odgaard vorgestellte Methodik.

Beziiglich der Implementierung der Euler Nummer greift Bone] auf eine Methodik von Toriwaki

zuriick [110].

Aufgrund topologischer Notwendigkeiten muss sowohl die Knochenphase als auch der
Hintergrund eindeutig definiert sein und in einer kontinuietlichen Phase vorliegen. Um dies zu
erreichen wird ein Purifikationsverfahren in Bone] angewendet, welches iberflissiges
Knochenmaterial herausrechnet. Auch in IPL wird ein ,,Labeling* vorgenommen, welches Einfluss

auf das Volumen nehmen kann.

Aufgrund dieser vorbereitenden MaB3nahmen kénnen die Ergebnisse der beiden Softwarepakte

teils erheblich voneinander differieren.
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4.1.3.9 SMI

Der strukturelle Modell Index (SMI), welcher einen Einblick dariiber gibt, ob die zugrunde liegende
Knochenstruktur eher von Platten oder von Stiben geprigt wird, kann nur tber das

Knochenvolumen und die Knochenoberfliche berechnet werden.
Sowohl IPL als auch Bone]J verfolgen hier den Ansatz von Hildebrand und Ruegsegger [23].

Nachteil dieser oberflichenbasierten Herangehensweise ist, dass durch konkave Strukturen

negative und somit fehlerhafte Messergebnisse provoziert werden [17], [154].

Um eine moglichst gute Abbildung der dreidimensionalen Realititen zu erreichen, muss das

Oberflichennetz die Knochenstruktur adiquat wiedergeben kénnen.

Daher ist die Einstellung einer guten Netz-Voxel Relation wichtiger Bestandteil der korrekten

Parametereinstellung.

Aufgrund von Hardwarelimitationen musste das Oberflichennetz bei Bone] um den Faktor zwei

resampelt werden.

4.1.3.10 DA

Die Anisotropie des Knochens ist ein wichtiger Parameter, der die Gerichtetheit der einzelnen

Trabekel anzeigt. Es existieren verschiedene Formen der Herleitung.

Neben volumenorientierten Ansitzen [155], [156] findet vor allem die MIL Methode Anwendung

[24]. Wobei dessen Eigenwerte zur Herleitung der Anisotropie genutzt werden [111].

IPL wie auch Bone] nehmen Arbeiten von Hildebrand et al. ([17]; [23]) als Berechnungsgrundlage

fur die jeweilige Implementierung.

Es kann also davon ausgegangen werden, dass in beiden Fillen die gleichen mathematischen und

theoretischen Ansitze verfolgt werden.



Diskussion 157

4.1.4 Biomechanische Messung

Zum Aufbau der biomechanischen Testung gehorte die Zuhilfenahme eines Extensometers, da

durch diesen die Messung priziser gestaltet werden kann [157].

Der Extensometer sollte dabei so nah wie moglich an die zu messende Probe angebracht werden.
Dabei kann dieser am Knochen selbst [158], an der Endkappe [159], [160] am zur Einbettung

genutzten Harz [157] oder nahe an dieser fixiert werden [42].

Um Fehler bestmdglich auszuschlieBen, sei ein direktes Anbringen an der Probe jedoch
vorzuziehen [161], [162]. Ebenso existiert die Moglichkeit eines kontaktlosen Video assistierten
Extensometers, wie er zum Beispiel bei Messung von Weichgewebe zum Einsatz kommt [163].
Differierende resultierende biomechanische Parameter wurden zwischen einem optischen

Kontrollsystem und dem klassischen Extensometer festgestellt [164].

Sollte keiner dieser Prizisionsfaktoren zur Verfiigung stehen, kann durch eine Leermessung ein

Korrekturfaktor fir das gesamte Drucksystem in Erfahrung gebracht und angewandt werden [165].

Sogenannte End-Artefakte sind von einem biomechanischen Druckversuch zu erwarten, wenn
keine Fixierung der Probe innerhalb der Prifeinheit stattfindet [11]. Diese duBlern sich
normalerweise in einem konkaven Bereich zu Beginn der Messung, welcher keine Linearitit
aufweist [166]. Durch den Gebrauch von Extensometern und korrektem Einlassen der Proben
kann der artifizielle nonlineare Bereich gerade im Beginn der Messung wirkungsvoll unterdriickt

werden. Ebenso kann eine Prikonditionierung der Probe zur Vermeidung beitragen [114].

Die Fixierung der Knochenprobe kann direkt in PMMA [167], [106], [168], [169] oder in
Epoxidharz erfolgen [157], [170].

Alternativ dazu kann die Probe auch in eine Endkappe eingefigt werden. Hier wiederum kann die
Fixierung nicht nur durch PMMA [159], sondern auch durch Cyanoacrylat aufrechterhalten werden
[171], [114], [172], [173].

Um eine Infiltration des porésen Knochenmaterials mit Fixationsmitteln zu vermeiden kann die

Probe auch auf Stahlplatten mittels einer Epoxidharz Kombination fixiert werden [120].

Bei der Kompression eines extrahierten Knochenstiickes muss bei Interpretation seiner Festigkeit
auch Rechnung getragen werden, dass die seitlichen Trabekel durch die Exzision ihrer

urspringlichen Tragekraft beraubt sind [174].
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Die Steifigkeit einer Probe im Kompressionstest steigt mit zunehmenden Zyklen an, bis sie ein
Erhaltungsstadium erreicht [175]. Aus diesem Grund ist es notwendig den Knochenzylinder nicht
in einer einmaligen Messung zu prifen, sondern ihn mehreren Druckzyklen im Vorfeld

auszusetzen. Hierbei kommen im Wesentlichen zwei Parameter ins Spiel:

1. Wie viele Prizyklen wendet man an, bzw. ab welcher Anzahl von Zyklen kann von

einem Steady State der Probe ausgegangen werden?

2. Bis zu welchem Strain soll die Vorkonditionierung stattfinden?

Auf beide Fragen findet man in der Literatur unterschiedliche Antworten:

Ab dem zehnten Zyklus ist bei Linde ein stabiler Zustand erreicht [175]. Weitere Autoren haben
mit zehn Zyklen vorgetestet [144], [1706], [111], [114] und [42].

Catanese und Bowman fithrten jeweils 9 Zyklen der Prikonditionierung durch, jedoch
unterschieden sie sich in dem zu erreichenden Strain. So lag dieser bei 3 % [177], bzw. bei 5 %

Strain [178].

Andere Protokolle sahen nur finf Zyklen als Vorbelastung fiir die Knochen vor [179], [167], [115]
und [106]. Ebenso finden sich Protokolle, welche keine Prikonditionierung der Knochenproben

vorgesehen haben [180].

Da die biomechanischen Kapazititen von der Strain rate abhingig sind ([165], [181], [182]), ist es
wichtig, sich in einem Bereich der Kompressionsgeschwindigkeit zu bewegen, der die Biomechanik

des Knochens unverfilscht wiedergibt.

So konnten Carter und Hayes [165] aufzeigen, dass humaner und boviner trabekulirer Knochen

keine Anderung in Stirke und Steifigkeit bei Strain Raten von 0,001 bis 1 pro Sekunde aufwies.

Nur bei einer Strain Rate von 10 pro Sekunde wiesen die Proben mit Knochenmark eine

signifikante Zunahme der Parameter auf.
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Wihrend Crowninshield und Pope im Zugversuch eine klare Beziehung von Yield Stress zur Strain

Rate herstellen kénnen, ist dies beim E-Modul nicht nachzuweisen [181].

Dieses differiert zu Ergebnissen im Druckversuch, welche eine klare Abhangigkeit des E-Modul

zu der Strain Rate herstellen konnten [183].

Ebenso zeigten Wirbelkorper in Kompression eine klare Relation zwischen der Kompressionsrate
und der Fihigkeit dieser zu widerstehen. Bei groBler Geschwindigkeit (1 cm/min) gab diese eher

nach als bei kleinen Kompressionsraten (0,01 cm/min) [182].

Um einer Beeinflussung der biomechanischen Parameter durch einen zu groBlen Druck bzw.

Zuggeschwindigkeit zu entgehen, finden sich in der Literatur haufig Strain Raten kleiner 1 %.

Diese gehen von sehr langsamen 0,01 % [169] Gber 0,1 % [184], einer Strain Rate von 0,5 % [185],
[186], [187] bis zu 1 % [176], [179].

In der zerstérungsfreien Prifung, also wihrend der Prifkorper in der elastischen Phase verbleibt,

kann der E-Modul gemessen werden.

Je nach Autor wird der elastische Bereich des trabekuliren Knochens verschieden definiert.
Woachtel und Keaveny sehen bis zu einem Strain von 0,4 % keine Anzeichen fiir eine destruktive
Alteration [188]. Ding et al. fithren die Messung des Youngschen Moduls bei einem Strain von

0,6 % im nicht destruktiven Test durch [42].

Follet et al. betonen, dass man sich bis zu einer Kompression von 0,5 % Strain im elastischen

Bereich bewege [189].

Fir das Berechnen weiterer biomechanischer Parameter wie die dullerste Spannung (ultimate
stress) oder die duBlerste Dehnung (ultimate strain) ist das Testen bis zur Deformation, also bis

zum Bruch notwendig [115], [172], [179].
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4.1.4.1  Yield Point

Der Yield Point definiert denjenigen Bereich, bei dem das elastische Verhalten eines Priifkérpers
in den plastischen Bereich tibergeht. Eine Methode diesen zu messen, besteht aus der Offset
Methode. Hierzu wird dem linearen Bereich der Messung eine Parallele angelegt, welche der
Ursprungsgeraden gegentiber einem gewissen Offset aufweist. In der Literatur werden
verschiedene Versatzdistanzen genannt. Auch wenn ein Offset von 0,03 % von Turner
herangezogen wurde [190], gibt eine gro3e Anzahl von Textstellen dem Versatz von 0,02 % den

Vorzug [191], [160], [192], [193], [194].

4.1.4.2 E-Modul

Der Youngsche Modul, der die intrinsische, d.h. weitgehend von dufleren Strukturen unabhingige

Festigkeit des Knochens angibt, kann tiber unterschiedliche Formen berechnet werden.

Bei Hinzunahme einer Spannungs-Dehnungskurve kann sie aus der Steigung des linearen Teiles
der Messung gewonnen werden. Hierzu wird unterschiedlich vorgegangen. Der maximale Anstieg
der Kurve wird fiir die E-Modul Berechnung herangezogen [114], wobei die Linge der Kurve
variiert von 0,2 % Strain [114] bis 1 % Dehnung [177].

Ein anderer Ansatz berechnet den Wert tiber eine angelegte Gerade eines fixen Dehnungsbereichs.
Dieser ist bei Keaveny et al. und bei Ford und Keaveny von 0,1 % bis 0,4 % Dehnung festgelegt
[195], [186]. Andere definieren den Bereich ab dem Ursprung, wie Morgan et al. (0 %-0,2 %
Dehnung [196], [158]).

Auch punktuelle Werte wurden definiert, um das E-Modul zu kalkulieren. Bei 0,6 % ([197], [42],
[115]), bzw. bei 0,65 % Dehnung [164]|. Ebenso kann die Steigung der Geraden auch an einem

fixen Stress Level gemessen werden ([162] 30 %-70 % des maximalen Stresses).

In der hier vorliegenden Messung wurde die maximale Steigung der Geraden ermittelt und daraus

der Elastizititsmodul abgeleitet.

4.1.4.3 Max. Strength und Max. Strain

Die maximale Stirke (max. Strength) des Knochens ist ein klinisch héchst wichtiger Parameter, da

er das Frakturieren der trabekuldren Struktur anzeigt [198].

Fir die Kalkulation der maximalen Stirke bedient man sich des Extremwertes der y-Achse im
Spannungs-Dehnungs-Diagramm [198], [199]. Die max. Spannungskoordinate (x-Achse) gibt den

maximalen Dehnungswert wieder [177], [172].
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4.1.5 Micro-FE Messung

Ein Micro-FE Modell zeichnet sich dadurch aus, dass es auf kleinste Strukturen des Knochens
eingehen kann, indem es diese nachbildet. Trabekulire Strukturen kénnen unter anderem im

Micro-CT erfasst werden. Die hieraus gewonnen Voxel werden direkt in finite Elemente

umgewandelt [200], [201].

4.1.5.1 Konvertierung der Voxel

Wichtig bei der Konvertierung ist es, eine bestimmte Grof3e der Voxel nicht zu tuberschreiten, da
sonst kein ausreichend gutes Netz fiir die korrekte Berechnung der biomechanischen Parameter

ausgehend von der Trabekelstruktur erreicht werden kann.

Die Voxelgrof3e sollte nicht groB3er sein als ein Viertel der durchschnittlichen trabekularen Dicke
[142]. Skalierung der Modelle, das heif3t ein Herunterrechnen der urspriinglichen Auflésung wurde
hiufig durchgefthrt, vor allem, um den unterschiedlichen Hardwareanforderungen gerecht zu

werden.

Bevill et al. verglichen Modelle mit der Ursprungsauflésung von 20 pm mit kunstlich reduzierten
40-60 pm Modellen. Wihrend die FlieBspannung (Yield Stress) weitgehend tbereinstimmte, kam

es vor allem bei Proben mit niedrigem Volumen zu Unterschieden in der Festigkeit [202].

Follet et al. konnten aufzeigen, dass eine Gré3e von 40 pm fiir die Berechnung des E-Modul mittels

der Finite-Elemente-Methode bei trabekulirem Knochen problematisch sein kénnte [189].

Unterschiedliche Lingen der Finite-Elemente Hexaeder wurden bei Ulrich et al. verschiedenen
anatomischen Lokalisationen zugewiesen. Fur den Beckenkamm, das Fersenbein und die

Lendenwirbelsaule 28 pm, fir den Hiftkopf 56 um [203].
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4.1.5.2 Tissue Modulus

Die Stabilitit des Knochens hingt nicht nur von der Grof3e, der Geometrie und der trabekuliren

Architektur ab, sondern auch von intrinsischen Faktoren wie dem Tissue Modulus [28].
Der Modul des Knochengewebes kann mittels der Nanoindentierung [204] erfasst werden.

Hierzu wird die Materialhdrte auf kleinstem Raum durch das Eindriicken einer Diamantspitze
erfasst. Durch die bekannten Daten der Geometrie der Spitze wie des Endringweges kann im

Umbkehrschluss auf die Hirte des Metalls geschlossen werden.

Auf diese Weise kann auch trabekulires Knochenmaterial auf seine intrinsische Hairte getestet
werden. Hierbei haben Zysset et al. festgestellt, dass die gemessenen Moduln von Proben des

lateralen Schenkelhalses Differenzen zwischen den Individuen aufweisen [205].

Ebenso konnte damit gezeigt werden, dass in der Lingsachse gemessene Osteone beim equinen
Radius im anterioren Teil belastbarer sind, als im posterioren Bereich [206]. Ahnliches halten
Hengsberger et al. fest, da der anteriore Part der Wirbelkérper weniger belastbar ist als der
posteriore Teil. Dies sei unterschiedlicher Belastung oder der Geometrie der Wirbelsdule
geschuldet [207]. Ebenso wird durch unterschiedliche Hirten je nach Messrichtung die Anisotropie

des Trabekels mit der Nanoindentierung unter Beweis gestellt [208].

Je nach Methodik und Herangehensweise kénnen verschiedene Moduln fiir das Knochengewebe

festgehalten werden.

Van Rietbergen et al. fanden die beste Ubereinstimmung zwischen experimentell ermittelten
Modulus und FE kalkuliertem Young Modul bei einer Materialkonstante von 14,6 GPa [209].
Dieses Vorgehen der Ruckkalkulation kann jedoch zu sehr niedrigen Materialwerten fithren,

verglichen mit den per Nanoindentierung messbaren Daten [120].

Die Akkuratheit der Modelle lisst sich zudem noch steigern, indem der Mineralgehalt der Trabekel
entweder als Einzelwert oder als Mittelwert in die Berechnung mit einflieBt [210], [211]. Dieser
kann auch per Micro-CT errechnet werden [212]. Renders et al. schlieBen weiter, dass, sollte auf
die Heterogenitit der Mineralisationsverteilung nicht Riicksicht genommen werden, der E-Modul
im FE Modell leicht tberschitzt werden kann [212]. Wenn jede Probe auBlerdem einen
individuellen Tissue Modulus erhilt und dieser somit unterschiedlich fiir die verschiedenen Proben

ist, wird die Vorhersage der Modelle ebenso erhoht [213].

Daher kénnen ausgeprigte Variationen des Tissue Modulus innerhalb der Probe zu Auswirkungen

auf den scheinbaren Modulus haben [214].



Diskussion 163

4.1.5.3 Homogenitat

Auch wird das Knochenmaterial in der FE Untersuchung oftmals als homogen und isotrop
angesechen [201], [180], [120], [212], [215], obwohl es sich in Realitit heterogen und anisotrop
verhalt [182], [11].

Per Nanoindentierung wurden verschiedene Tissue Modulus gemessen: 12 GPa bei Mittra et al.
[216], Werte um 20 GPa bei Chevalier et al. (19,6-22,3 GPa) [120] oder um 18 GPa (+- 2,8 GPa)
[191].

Ein weiterer Fakt ist, dass der Tissue Modulus im osteopenen oder osteoporotischen Knochen
keine Alteration erfihrt. Eher beeinflusst daher die Architektur die Stabilitit als die intrinsische

Qualitit des Knochens [217].

Dies wurde ebenso bei einer Estrogen Defizienz in Knochenproben von Ratten festgestellt [218].

Riickkalkulation des Tissue Modulus aus dem per FE errechneten Modul und dem experimentellen

Modul: [201], [191]

S exp

Tissuemodulus = * Epg (17)

FE

Wobei Sex, und Srr die beobachtete Festigkeit des Knochens im biomechanischen experimentellen
Versuch sowie in der FE Analyse ist. Epg ist der Tissue Modulus, welcher in der FE Analyse
angenommen worden ist. Trotz der hier genannten Vorteile der heterogenen Materialzuweisungen
wurden in unserem Fall allen Proben die gleichen Materialkonstanten gegeben, um eine
Vergleichbarkeit zu schaffen [105], [219]. Dem Trabekelwerk wurde ein Tissue Modulus von
19 GPa zugewiesen, die Poissonzahl wurde auf 0,3 festgelegt [184].

4.1.5.4 Solver

Als Solver wurde ein linearer Ansatz gewihlt, auch wenn verschiedene Parameter (Yield Stress,
Yield Strain) nur im Non-linearen Bereich gemessen werden kénnen [191]. Der hier genutzte
Preconditioner nutzt den direkten Voxelansatz und ist somit sparsam mit Speicherresourcen und
skalierbar [220]. Dieser Losungsansatz ist damit signifikant schneller als der EBE Preconditionierer,
der vor einiger Zeit schon vorgestellt, mittlerweile hiufig anzutreffen ist [117]. Der hier genutzte
Solver ParFE hat jedoch den Nachteil, dass nur isotrope Materialieneigenschaften zugewiesen
werden kénnen [118]. Die Parameter wurden Gber eine Verschiebung der Knotenpunkte errechnet

[221]. Dabei waren die oberen Punkte verschiebbar, wihrend der Boden fest fixiert war.
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4.2 Ergebnisdiskussion

4.2.1 Micro-CT

4.2.1.1 Bonel-IPL (Gepoolte Daten)

Es wird in einem ersten Teil auf die architekturalen Parameter der Knochenproben eingegangen,
im Anschluss wird die Vergleichbarkeit von Bone] mit der Software des Herstellers des Micro-CT
(Scanco) gepriift. Es wird darauf hingewiesen, dass nicht so sehr die absoluten Werte der
Knochenparameter im Vordergrund stehen, sondern vielmehr der Vergleich zwischen zwei

Berechnungsalgorithmen.

Da die Gruppen ungleich gewichtet sind, das heiB3t die Zusammensetzung der verschiedenen
Lokalisationen wie Tub. majus, Tub. minus oder Artikulationsfliche aufgrund materieller oder
technischer Ausfille je nach Spezies nicht immer die Gleiche ist, kénnen diese nicht standardisiert

gegeneinander verglichen werden.

Je nach zugrundeliegender Normalverteilung wurde entweder ein t-Test (Welch) oder der gepaarte

Wilcoxon Test zur Klirung einer Differenz der gepoolten Proben zu Rate gezogen.

Zwischen der Software koénnen bei den bovinen, ovinen und porkinen Proben in allen
mikroarchitekturalen Parametern hochsignifikante Differenzen auf statistischer Ebene gesehen

werden (p<0,001).

Nur der trabekulidre Zwischenabstand in der osteopenen Gruppe weist keine Differenz zwischen

IPL und Bone] aus.

Ebenso fillt die Differenz zwischen der Berechnung mit Bone] und mit IPL in der humanen
gesunden Gruppe im Bereich der Konnektivititsdichte und des trabekuliren Zwischenabstand

statistisch weniger signifikant aus (p<0,01).

Weiterhin kann beobachtet werden, dass die errechneten Parameter von Bone] vor allem in den
Parametern Th.Th und SMI systematisch gro3er ausfallen, als dies bei der Berechnung mit IPL der
Fall ist.

Im Kontext mit der Literatur lisst sich die Untersuchung mit einer Studie von Doube et al.
vergleichen [93], welche einen Kubus von 1 cm?® eines Oberschenkelkopfes eines Elefanten zur
Untersuchung sowohl bei Scanco als auch bei SkyScan einreichten, um ihn dort zu scannen und

die mikroarchitekturalen Parameter zu berechnen.
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Die Bilder von SkyScan dienten als Grundlage zur Messung in Bone]. Im Gegensatz zu der hier
vorliegenden Studie handelt es sich um eine differente Spezies (Elefant), einen differenten
Entnahmeort (Oberschenkelkopf), als auch ein Spezimen mit einem sehr dichten

Knochenvolumen (ca. 40 %).

Trotz dieser Differenzen haben wir die Beobachtungen von Doube et al. mit den unseren
verglichen. Die Differenz zwischen den Softwarealgorithmen fillt bei uns im Parameter des
relativen Knochenvolumens und der trabekuliren Separation kleiner aus. Bei der trabekuldren
Dicke wie bei der DA waren die Differenzen in der vorliegenden Untersuchung hoher. Da dies vor
allem bei dem Parameter Conn.D auffillig war, wurde diese Tatsache in einer eignen Untersuchung

beleuchtet.

4.2.1.2 Conn.D

Die Konnektivititsdichte zeigt eine grof3e Differenz zwischen den errechneten Parametern in IPL
und in Bone]J. In beiden wird der gleiche mathematische Ansatz verfolgt. Die Konnektivitit 3 wird

durch das gesamte Volumen der Knochenprobe dividiert:

Conn.D = Py (18)
Volumengesame

Das gesamte Volumen muss bei Bone] korrigiert werden, da nicht das Volumen der Region of
Interest (ROI) als Grundlage zur Berechnung der Konnektivititsdichte herangezogen wird,

sondern vielmehr das Volumen des gesamten Bildmaterials.

Da dieses nicht der ROI entspricht, wurde das Ergebnis der Konnektivitit von Bone] nachtriglich
durch das korrigierte Gesamtvolumen dividiert, welches aus der Kalkulation des relativen

Knochenvolumens resultiert.

Somit steht zur Diskussion, ob sich die beiden Softwarepakte eher in der Ausgabe des
Gesamtvolumens oder der Konnektivitit unterscheiden. Schon die exzellente Ubereinstimmung
des BV/TV im absoluten Bereich lisst die Moglichkeit wahrscheinlicher erscheinen, dass die
Differenz von der Kalkulation der Konnektivitit herrithrt und somit die Werte der

Konnektivititsdichte durch die Kalkulation des 31 beeinflusst werden.
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Betrachtet man den Zusammenhang der Konnektivitit in der linearen Regression zwischen IPL
und BoneJ, so weist die Berechnung ohne Purifikationsschritt eine weitaus groflere Giite des

linearen Zusammenhangs auf als die Messung mit statt gehabter Sduberung des Modells.

Es muss aber betont werden, dass insgesamt 5 Proben ausgeschlossen wurden, da eine positive
Euler-Charakteristik berechnet wurde. Wie Odgaard und Gundersen [21] feststellen, miissen fir
die korrekte Berechnung der Konnektivitit einige Annahmen gemacht werden. Hierzu gehort, dass
nur eine Knochenphase vorhanden ist, der ganze Knochen also als zusammenhingend betrachtet
werden muss. Analoges gilt fiir das Knochenmark. Es muss in Verbindung zueinanderstehen, und
kann nicht etwa in einem Hohlraum unterbrochen sein. Sind diese Voraussetzungen erfiillt, so ist

zwingend von einer negativen Euler Charakteristik auszugehen.

Die hier vorliegenden Knochenproben, welche ohne Purifikation eine positive Euler-
Charakteristik vorweisen, verletzen also entweder in der Knochenphase oder der Markphase die
Voraussetzungen und werden somit aus der Betrachtung ausgeschlossen. Da dies bet fiinf Proben

der Fall war, resultieren fiir die weitere Betrachtung noch 92 Proben.

Auf Basis der mathematischen Herleitung kann aufgrund des Vergleichs der Parameter 3, und des
Volumens eine Information dariiber gewonnen werden, ob die Differenz aus der Kalkulation des
Volumens oder aus der Kalkulation des 3; herriihrt. Die Untersuchung der direkt zur Berechnung
der Konnektivitit herangezogenen Parameter 3; und das gesamte Knochenvolumen geben

Aufschluss tiber die Ursache der Differenz.

Der Mittelwert der prozentualen Differenz des Knochenvolumens zwischen der IPL und Bone]
Messung fillt kleiner aus als die prozentuale Ditferenz des 1. Dieses Bild bestitigt sich auch in der
linearen Regression. Eine hohe Ubereinstimmung ist hier im totalen Volumen gegeben.
Aufschlussreich ist die Messung der B; ohne einen vorhergehenden Reinigungs- oder

Purifikationsschritt.

Die Giite des linearen Modells steigt um 12 Prozentpunkte auf r* = 0,88 an und auch der Mittelwert

der prozentualen Differenz fillt deutlich von 82 % auf knapp 19 %.

Somit ldsst sich festhalten, dass der Unterschied der Konnektivititsdichte eher an der Berechnung
der B als an der Berechnung des gesamten Knochenvolumens festzumachen ist. Auch spielt der

Purifikationsalgorithmus eine herausragende Rolle.
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Durch ein Aussetzen des Reinigungsschrittes in BoneJ kann die mittlere Differenz sowie die
Streuung der Ergebnisse zwischen den Softwarepaketen IPL und Bone] mal3geblich verbessert
werden. Ebenso ist ohne diesen sowohl das lineare Modell als auch der absolute Unterschied

zwischen den Messungen weniger Differenzen unterworfen.

4.2.1.3 Spezies und Lokalisation

Es besteht die Frage, ob sich Unterschiede oder Gemeinsamkeiten in den Softwarepaketen

abhingig von der Lokalisation oder der Spezies ergeben.

Fir den artikuldren Bereich lésst sich festhalten, dass hochsignifikante Differenzen im Parameter
der trabekuliren Dicke fir alle Spezies zwischen IPL und Bone] beobachtet wurden (s. Tabelle
3.4). Ebenso weist nur der bovine Teil eine schwache Signifikanz im SMI fir eine
Unterschiedlichkeit auf (p < 0,05). Die restlichen Spezies sind in diesem jedoch hochsignifikant
unterschiedlich (p < 0,001). Durchgingig sehr grofle Differenzen werden bei der ovinen Gruppe
auffillig. Bis auf die trabekuldre Separation verlduft die Differenz zwischen Bone] und IPL in dieser

Gruppe jeweils hochsignifikant (p < 0,001).

Keine Differenz lasst sich fiir den humanen osteopenen Teil fiir die Konnektivititsdichte, sowie
nur mit maBiger Signifikanz (p < 0,05) bei DA und bei Tb.Sp erkennen. Der gesunde humane Teil
hat keine signifikante Differenz im Bereich des trabekuliren Zwischenraums. Das gleiche gilt fir

die bovine Gruppe.

Im Tuberculum majus lasst sich in den meisten Parametern ein hochsignifikanter Unterschied
zwischen IPL und BoneJ herausarbeiten. Nur schwach ausgeprigt ist die Differenz im osteopenen
humanen Part im relativen Volumen, sowie in der Konnektivititsdichte (p < 0,05). Keine
Signifikanz ldsst sich in der Anisotropie festhalten. Der humane gesunde Teil zeigt in diesem
Parameter wie im trabekuliren Zwischenraum einen Unterschied zwischen IPL und Bone] mit
einer schwachen Signifikanz (p < 0,05). Der SMI zeigt bei dieser Gruppe keinen Unterschied

zwischen den Berechnungsformen.
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Im kleinen Tuberkel zeigt sich die Ubereinstimmung der Parameter in anderer Form. Hier zeigten

die humanen Proben im Parameter BV/TV, Conn.D und Tb.Sp keine nachweisbare Differenz.

Im SMI war diese nur schwach ausgeprigt (p < 0,05). In dem Anisotropiegrad ist nur bei der

osteopenen Gruppe keine Differenz nachweisbar.

Damit zeigt die humane Gruppe im kleinen Tuberkel weit weniger Differenzen zwischen IPL und

Bone]J auf als dies bei der bovinen, der ovinen oder auch der porkinen Gruppe der Fall ist.

4.2.1.4 Relative Dichte

Interessant wird es, wenn man die Berechnungsalgorithmen im Lichte unterschiedlicher

Knochendichte betrachtet.

So ist es moglich, dass die Genauigkeit eines Algorithmus mit einer verdnderten Geometrie oder
Knochendichte nachlasst oder der Unterschied zu einer anderen Verfahrensweise erst sichtbar
wird. Dies konnte fiir Algorithmen eine Herausforderung der Berechnung darstellen, da hier

teilweise stark von geometrischen Idealbedingungen abgewichen wird.

Doube et al. [93] hatten fiir den Vergleich des Bone] Codes eine Knochenprobe mit einem relativ
hohen Volumenanteil (BV/TV 44,8 %) gegen IPL und SkyScan messen lassen.

Es stellt sich die Frage, ob das relative Volumen der Probe Einfluss nimmt auf das spitere

Ubereinstimmen der Ergebnisse.

Einschrinkend ist jedoch zu betonen, dass Doube et al. nur eine Probe der Testung unterziechen,
die Aussage also statistischen Einschrinkungen unterliegt. Bei der Unterteilung der hier
vorliegenden Knochenproben in Gruppen je nach Volumenanteil konnte im gepaarten t-Test fiir
alle Proben ein signifikanter Unterschied zwischen IPL und Bone] hergeleitet werden (p < 0,001).
Allein in den Proben mit dem hoéchsten wie auch dem niedrigsten Volumenanteil wird im

Parameter des trabekuliren Zwischenabstandes nur eine mifige Signifikanz vorgefunden

(p < 0,05).

Knochenproben mit einem sehr niedrigen Volumen weisen meist eine sehr heterogene innere
Struktur auf. Oftmals sind einige Zonen noch mit trabekulirem Knochenmaterial gefillt, wihrend
bei anderen gar kein zusammenhingendes Material mehr vorhanden ist. Diese komplexen
Geometrien erschweren mathematische Annahmen und koénnten somit auf Differenz zwischen

den Softwarepaketen hinweisen.
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4.2.1.5 Lineare Regression

4.2.15.1 Gesamtbetrachtung

Stellt man die Messungen von BoneJ und IPL in einen linearen Kontext und priift die Giite dieses
Zusammenhanges so sind durchwegs sehr hohe Korrelationskoeffizienten zu sehen. Mit
Ausnahme der Konnektivititsdichte (r* = 0,75) und der Anisotropie (r* = 0,81) weisen alle
infrastrukturellen Parameter eine sehr hohe Giite von r* > 0,9 auf. Das relative Volumen, die

trabekulire Dicke und das SMI besitzen Korrelationskoeffizienten von r* > 0,96.

Etwas geringer fillt das BestimmtheitsmaB fiir die trabekulire Separation aus (r* = 0,92).

4.2.1.5.2 Aufteilung nach Spezies

Additiv zu der gepoolten Betrachtung im vorherigen Punkt, bietet sich die Trennung nach Spezies

an.
Je nach Gruppe unterscheiden sich die Giite der linearen Modelle zum Teil betrichtlich.

Uber alle Speziesgrenzen hinweg ist das lineare Modell der relativen Knochendichte mit einer sehr

hohen Gilite versehen.

Ebenso verhilt es sich mit der trabekuliren Dicke und dem SMI. Durchwegs sehr hohe

Korrelationskoeffizienten prigen das Bild.
Betrichtliche Unterschiede werden in den folgenden Parametern sichtbar:

Die Konnektivititsdichte = erreicht nur im  humanen osteopenen Feld einen
Korrelationskoeffizienten groBer 0,6 (* = 0,68) Ebenso sind die humane gesunde Gruppe und die
porkine Gruppe knapp tiber 0,5 (beide r* = 0,55) angesiedelt. Der bovine wie der ovine Teil fallen

dem entgegenlaufend mit einem Bestimmtheitsmal} von t* = 0,34 bzw. r* = 0,43 stark ab.

Der Anisotropiegrad weist eine allgemein recht hohe Giite auf mit dem kleinsten
Determinationskoeffizient von > = 0,77 (Bovin) bis zu einer Giite von * = 0,95 (Porkin). Die
hochste Diskrepanz zwischen der mittleren Giite aller Werte (r* > 0,95) und einem Einzelwert
(f* = 0,52) ist bei dem trabekuliren Zwischenraum zu finden. AuBer dem osteopenen humanen

Feld weisen alle Gruppen sehr hohe Korrelationskoeffizienten auf.

Zusammenfassend ldsst sich also sagen, dass die Berechnungsformen von IPL und Bone]
grof3tenteils eine hervorragende Giite im linearen Modell aufweisen. Ausnahmen sind bei der
Berechnung der Konnektivititsdichte und bei dem trabekuliren Zwischenraum besonders

auffallig.
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4.2.1.5.3 Aufteilung nach relativem Knochenvolumen
Es treten deutliche Unterschiede in der Giite der Modelle je nach Dichte der Knochen auf.

Um dies zu untersuchen wurden die gesamten Messkoérper anhand ihrer Dichte in etwa gleich
gro3e Gruppen eingeteilt, wobei die Spannweite des Knochenvolumens in jeder Gruppe

unterschiedlich grof3 ausfiel.
Insgesamt wurde ein Volumenbereich von etwa 3 % bis tber 50 % abgedeckt.

Es fillt die hohe Konstanz des BV/TV und der Th.Th auf, das heiB3t dieser Parameter ist in allen

Volumenbereichen bei beiden Softwarepakten sehr hoch korreliert.

Die Ergebnisse der Konnektivititsdichte sowie der Anisotropie stimmen zwischen den

unterschiedlichen Algorithmen eher in den weniger dichten Proben tiberein.

Der SMI und der trabekuliren Zwischenraum (Tb.Sp) zeigen ein inverses Verhalten: die
Ubereinstimmung ist in diesen Parametern in den dichteren Proben groBer als im weniger dichten

Kollektiv.

So lisst sich hier der Schluss ziehen, dass eine hervorragende Ubereinstimmung der Software IPL

als auch Bone] im linearen Zusammenhang gesehen werden kann.

In der linearen Regression sind exzellente Ubereinstimmungen zu sehen, es lisst sich jedoch
feststellen, dass es Unterschiede zwischen dichtem und weniger dichtem Knochen in Bezug auf

die Korrelation zwischen den Berechnungsarten gibt.

Daraus lisst sich schlussfolgern, dass die Ubereinstimmung verschiedener Parameter zwischen der
Software IPL und Bone] im osteopenen und im gesunden humanen Kollektiv teils unterschiedlich

ausfillt.

Der osteopene Knochen korreliert eher im Bereich der Konnektivititsdichte und der Anisotropie
zwischen beiden Berechnungsarten, wihrend das gesunde Kollektiv eher einen starken

Zusammenhang im SMI und dem trabekuldren Zwischenraum aufweist.

Beziiglich der Knochendichte wie auch der trabekuldren Dicke sind sehr hohe Zusammenhinge in
allen Volumengruppen zu sehen. Da osteoporotischer Knochen eher eine heterogene Struktur
aufweist, kann dies eine groBere Herausforderung fiir die Berechnung darstellen, da eher von

geometrischen Idealbedingungen abgewichen wird.
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4.2.1.6 Faktoren, die die Ubereinstimmung der Ergebnisse beeinflussen
Die Messung zwischen IPL und Bone] zeigt verschiedene Differenzen je nach Probe an.

Inwiefern die strukturellen Parameter selbst einen Einfluss auf die Differenz zwischen den beiden

Berechnungsarten ausiiben, wurde in diesem Teil untersucht.

Mithilfe der ,,lmg* Methode [113] wurde versucht, die relative Wichtigkeit der Parameter in Bezug
auf das lineare Modell in R zu berechnen. Zu diesem Zweck wurde das Paket ,,relaimpo* eingesetzt

[112].

Die Analyse konnte klar zeigen, dass die erklirenden Variablen relatives Volumen und trabekulire
Dicke mal3geblich auf die Differenz des kalkulierten Parameters zwischen IPL und Bone] als

abhingige Variable Finfluss nehmen.
Dies gilt fur die Kalkulation des BV/TV ebenso wie fir die Parameter Th.Th und Conn.D.

Sehr wenig Einfluss auf die Differenz tibt der Anisotropiegrad aus.
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4.2.2 Biomechanische Parameter

Im biomechanischen Druckversuch wurden Parameter wie die maximale Stirke, welche die
maximale Belastungsfihigkeit der Probe beschreibt, die Streckgrenze, also der Ubergang von der
elastischen Verformung hin zur plastischen Verformung sowie das Elastizititsmodul, welches den

Widerstand des Materials gegen eine Verformung ausdriicken kann, in Erfahrung gebracht.

Hierzu war von Interesse, inwieweit sich die Spezies und die Lokalisationsorte in ihrer

biomechanischen Charakteristik unterscheiden.

4.2.2.1 Maximaler Stress
Die bovinen Spezies unterscheiden sich deutlich im maximalen Stress je nach Lokalisationsort.

So werden bei der Artikulationsfliche 27,72 MPa, am Tub. majus 4,03 MPa und am kleinen
Tuberkel 3,66 MPa gemessen. An der proximalen Tibia ermittelten Keaveny et al. [195] eine

Bruchgrenze von 23,61 MPa, Kaplan et al. [222] erfassten am proximalen Humerus 12,4 MPa.

Die porkinen Proben ergeben eine Druckfestigkeit von 13,09 MPa an der Artikulationsfliche,

2,6 MPa am Tub. majus und 6,1 MPa am Tub. minus.

An porkinen Wirbelkérpern wurden Versagenslasten von 15 MPa [223], an lumbosakralen Proben

Zugfestigkeiten im proximalen anterioren Bereich von 43,06 MPa festgestellt [224].

Die ovinen Proben weisen an der Artikulationsfliche eine Druckfestigkeit auf von 12,58 MPa. Bei

den Tubercula halbiert sich der Wert in etwa (Tub. majus 5,22 MPa, Tub. minus 5,78 MPa).

In der Literatur finden sich Bruchgrenzen vom Kondylus des linken distalen ovinen Femurs von
19 MPa [141] und von lumbalen Wirbelkorpern schon alterer Muttertiere Werte von 23 MPa [225].
Die humanen Proben variieren in Bezug auf die Bruchfestigkeit stark zwischen der gesunden und
der osteopenen Gruppe. So findet man im Artkulationsbereich Werte von 10,31 MPa und in den

Tubercula von 1,26 MPa (Tub. majus) bzw. 1,82 MPa (Tub. minus) vor.

Im osteopenen Kollektiv sind diese Werte nur etwa halb so grof3 (Artikulationsfliche 5,8 MPa,

Tub. majus 0.6 MPa und Tub. minus 0.43 MPa).

Es werden von der proximalen Tibia Versagenslasten von 8,82 MPa [42] und vom Femurkopf von
16,3 MPa berichtet. Die letztgenannte Studie befasst sich mit einem Patientengut, welches unter

ausgeprigter Osteoarthritis litt [220].
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4.2.2.2 E-Modul
Der grofite E-Modul ist beim bovinen Kollektiv festzuhalten.

In der Artikulationsfliche liegt dieses bei 1565,43 MPa, in den Tubercula bei 315,99 MPa (Tub.
majus), bzw. bei 273,8 MPa (Tub. minus). In der Literatur ergeben sich fiir die proximale Tibia

Werte von 2380 MPa [195], von der femoralen Kondyle Werte von 117,49 MPa [227].

Das porkine Kollektiv weist ein E-Modul von 982,92 MPa fir die Artikulationsfliche und
227,99 MPa fuir das Tub. majus und 435,14 MPa fiir das Tub. minus auf. In der Literatur wird hier
tir die Wirbelkorper ein E-Modul von 229 MPa genannt [223].

Das ovine Kollektiv liegt mit dem E-Modul im Gelenkbereich unter den Werten der iibrigen
tierischen Spezies (630,87 MPa). Fiir die Tubercula trifft diese Beobachtung nicht zu (Tub. majus
374,73 MPa, Tub. minus 411,25 MPa). Berichtet wird von einem Young Modul von 1510 MPa im
Bereich der lumbalen Wirbelkorper [225].

Das humane Kollektiv deckt einen weiten Bereich an E-Moduln ab. An der Artikulationsflache
werden Werte von 854 MPa und 545,25 MPa (gesundes Kollektiv, bzw. osteopenes Kollektiv)

vorgefunden.

Dieses ist beim Tuberculum majus im gesunden Kollektiv etwa doppelt so hoch wie im osteopenen
Gegenpart (121,45 MPa vs. 62,87 MPa). In der Literatur werden fiir die proximale humane Tibia
Werte von 689 MPa [164] und 635 MPa [42] genannt.

4.2.2.3 Yield Strain (korrigiert)
Das korrigierte Yield Strain unterscheidet sich innerhalb der Entnahmeorte.
Im bovinen Bereich liegt es bei 0,020 (Artikulationsfliche) bzw. 0,011 (Tub. majus).

Etwas niedriger fallt dieser Parameter bei der ovinen Gruppe aus: 0,017 (Artikulationsfliche) bzw.

0,011 (Tub. majus/Tub. minus).

Nahe am gesunden humanen Wert (Artikulationsfliche 0,015) bzw. 0,010 (Tub. majus) liegt der
porkine mit 0,014 und 0,010 (Artikulationsfliche vs. Tub. majus).

Am niedrigsten ist hier die osteopene Gruppe: 0,012 (Artikulationsfliche) bzw. 0,008 (Tub. majus).
Fir das bovine Kollektiv berichtet die Literatur von 0,0109 fir die proximale Tibia [195], fir
porkine Wirbelkorper von 0,16 [223].
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4.2.2.4 Yield Strength (korrigiert)

Die héchsten Werte sind beim bovinen und porkinen Kollektiv zu beobachten (Artikulationsfliche

23,99 MPa, Tub. majus 2,94 MPa bzw. Artikulationsfliche 11,66 MPa, Tub. majus 2,1 MPa).

Die ovine Gruppe befindet sich mit den Werten der Artikulationsfliche etwas unterhalb der human

gesunden Gruppe (Artikulationsfliche 8,93 MPa, bzw. Artikulationsfliche 9,62 MPa).

Die osteopene Gruppe ist auch hier mit sehr niedrigen Werten von 4,94 MPa (Artikulationsfliche)
und 0,55 MPa (Tub. majus) vertreten.

Fir bovine Proben aus der proximalen Tibia berichtet die Literatur von einem Yield Strength von

21,3 MPa [195].

Fir porkine Proben werden 13 MPa [223] und fiir ovine Proben 17 MPa [141] berichtet.

4.2.2.5 Interne Validierung Biomechanik

Unsere Untersuchungen konnten zeigen, dass ein hoher linearer Zusammenhang besteht zwischen
dem E-Modul und dem Yield Stress, sowie zwischen dem maximalen Stress und dem Yield Stress.
Dieser weist jedoch zwischen den Entnahmeorten teils deutliche Unterschiede auf. Vor allem an

der Gelenkfliche werden deutlich niedrigere Zusammenhinge gesehen.

Zwischen E-Modul und maximaler Belastung ist ein hoher linearer Zusammenhang bei der
humanen Gruppe festzustellen. Hierbei zeigt sich ein Unterschied zu der tierischen Spezies, welche

vor allem im ovinen Bereich auffallend geringer ausfillt.

Beim Zusammenhang zwischen Elastizititsmodul und Yield Stress kann der korrigierte Yield Stress
nur teilweise eine Verbesserung des linearen Zusammenhangs erreichen. Am deutlichsten fallt

dieser im porkinen Feld aus.

Wenn man die maximale Belastung mit dem Yield Stress in Zusammenhang setzt, kann der
korrigierte Yield Stress in vielen Fillen eine Erhéhung des Bestimmtheitsmal3es mit sich bringen.

Am deutlichsten wird dies an der Artikulationsfliche tiber alle Spezies hinweg beobachtet.
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4.2.2.6 Validierung der MicroFE

Unsere Untersuchungen haben gezeigt, dass ein hoher Zusammenhang zwischen dem
experimentell gemessenen E-Modul und dem in der Simulation errechneten E-Modul besteht.
Dieser hohe Zusammenhang lisst sich noch einmal steigern, wenn man statt des Elastizititsmoduls

den maximalen Stress mit der hypothetischen Bruchlast des ParFE Codes in Verbindung setzt.

Uber das gesamte Kollektiv lisst sich der sehr hohe Zusammenhang sehr anschaulich an dem
Korrelationskoeffizienten bemessen, der fiir den E-Modul bei sehr hohen r* = 0,87 und fiir den

maximalen Stress bei exzellenten 1* = 0,97 angesiedelt ist.
Unsere Betrachtung zeigt auch Unterschiede je nach beobachteter Spezies.

So konnte eine sehr groBe Ubereinstimmung des maximalen Stresses im humanen Bereich
festgestellt werden, und zwar ziemlich unabhingig davon, ob es sich um das gesunde oder das

osteopene Kollektiv handelt (+* = 0,97).

Ahnlich gut waren die Ubereinstimmungen im porkinen Kollektiv, welche bei * = 0,95 einen sehr

starken Zusammenhang aufweisen.

Ein Abfall kann bei den ovinen Proben nachvollzogen werden, auch wenn absolut betrachtet die

Korrelation immer noch als gut betrachtet werden kann (r* = 0,86).

Einen sehr guten Zusammenhang weist auch das Elastizititsmodul auf, auch wenn es eine grof3e
Diskrepanz gibt zwischen den humanen und porkinen und bovinen Proben (r* > 0,88) und der
ovinen Gruppe mit einem Korrelationskoeffizienten von * = 0,33. Bei letzter Gruppe konnte kein

deutlicher Zusammenhang festgehalten werden.

Dies ist nur auf den ersten Blick ungew6hnlich. Bei naherer Betrachtung gibt es zumindest einen

Faktor, der die Ergebnisse nicht nur plausibel, sondern notwendig erscheinen ldsst:

Die ovine Gruppe stellt von allen untersuchten Spezies diejenige mit dem geringsten Alter dar. Die
Knochenreife ist daher noch nicht so weit vorgedrungen mit Konsequenzen fiir die Messung. So
waren hyperdense Zonen ebenso vorhanden wie nicht mineralisierte Knorpelzonen. Wihrend
diese in der mechanischen Messung mit eingeflossen sind (der Druckversuch macht keinen
Unterschied zwischen mineralisiertem und unmineralisiertem Knochen), wird dieser Bereich bei
der MicroFE Messung nicht miteinbezogen, da er kein bildliches Korrelat besitzt. Somit besteht

die Méglichkeit, dass die Langen und Differenzen nicht auf beiden Seiten Gibereinstimmen.
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Interessant ist der Punkt des maximalen Stresses. Dieser wird von den oben genannten Tatsachen

weit weniger beeinflusst.

Wir finden in der ovinen Gruppe zwar Zusammenhinge, die weniger stark ausgepragt sind als die

der anderen Gruppen, jedoch stellt sich der Unterschied nicht mit der gleichen Deutlichkeit dar.

Somit ldsst sich zusammenfassend sagen, dass die virtuelle Simulation tiber die FE Methode in der

Lage ist die biomechanischen Parameter im Experiment abzubilden.

Dieser hohe Zusammenhang zwischen diesen beiden Untersuchungsformen wurde auch schon

vielmals in der Literatur erwihnt [120], [228], [167], [229].
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4.2.3 Charakterisierung mittels statistischer Verfahren

Eine interessante Fragestellung lautet, ob und welche Parameter die Knochen im Humeruskopf

am ehesten charakterisieren konnen.

Hierzu wurde auf einerseits auf statistische Analysen wie die PCA und die LDA zuriickgegriffen.
Die PCA kann verschiedene Faktoren blndeln und damit unter sehr vielen verschiedenen

Parametern diejenigen herausfiltern, welche fir die Charakterisierung notwendig sind.

Alle Faktoren, die experimentell ermittelten biomechanischen, die virtuell simulierten
biomechanischen Faktoren, sowie die architekturalen Faktoren wurden in die Untersuchung

miteinbezogen.

Es zeigte sich, dass fur die Differenzierung hauptsiachlich 3 Hauptfaktoren verantwortlich sind.

Diese erklaren 84 % der Varianz.

Ganz erheblich sind daran beteiligt das relative Volumen, und das E-Modul. Ebenso die Geometrie

der Trabekel.

Der LDA gelingt eine klare Trennung der verschiedenen Spezies aufgrund der vorliegenden

Charakteristik.

Somit lassen sich durch statistische Verfahren deutliche Unterschiede zwischen der humanen

Gruppe und den tierischen Spezies herausarbeiten.
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4.2.4 Surrogatim Tuberculum majus

Es ist von gro3em wissenschaftlichem Interesse ein passendes Surrogat fiir humane Knochen im

Bereich der Implantatforschung zu finden.

So koénnen ohne groflen Aufwand biomechanische Testungen durchgefiihrt werden und die
bestmoglichen Implantatsysteme fur verschiedene Lokalisationen und Beanspruchungen

entwickelt werden.

Nachdem in den vorhergehenden Versuchen nachgewiesen wurde, dass die experimentellen
biomechanischen Charakteristiken des trabekuliren Knochens im FE-Verfahren nachgebildet
werden konnen, stellt sich die Frage, welche Spezies in Bezug auf architekturale und

biomechanische Charakteristik im Tuberculum majus am ehesten dem humanen Knochen dhnelt.

Es lasst sich aufgrund der unterschiedlichen Parameter ein deutliches Bild zeichnen, welche

Gruppen in Bezug auf die gemessenen Parameter am dhnlichsten sind.

Die humanen Gruppen (osteopen und gesund) weisen untereinander die gro3te Ahnlichkeit auf.
So ist auch der osteopene Knochen in der Gesamtheit der hier untersuchten Parameter dem

gesunden dhnlicher als jegliche andere Spezies.
Es gibt auch bei den tierischen Spezies eine gewisse ,,Reihenfolge® der Ubereinstimmungen:

Bovine und ovine Knochenproben stimmen in sehr vielen Parametern iiberein und unterscheiden

sich aufgrund der hier erthobenen Indizes kaum.

Aufgrund der Ergebnisse kann man schlieBen, dass die humanen Proben ihrerseits und die

tierischen Proben anderseits eine gewisse Ahnlichkeit in den Parametern aufweisen.

Auf die Frage, welche Spezies der humanen am nichsten kommt, wird vor allem aus den
simulierten biomechanischen Ergebnissen heraus die porkine Gruppe ersichtlich. Diese weist

weniger signifikante Differenzen zu den humanen Proben auf als ovine oder bovine Spezimen.

Wenn man die biomechanische Glite als eine Kombination aus biomechanischen und
architekturalen Parametern begreift, dann kann man aus dieser Untersuchung schlief3en, dass der
porkine Knochen dem humanen im Bereich des Tuberculum majus am dhnlichsten ist. Da in der
realen Umgebung noch sehr viel mehr Faktoren eine Rolle spielen und auch die Kortikalis
miteinbezogen werden muss, ist diese Untersuchung nicht auf alle Fille iibertragbar. Sie gibt aber
einen starken Hinweis darauf, dass die Nutzung eines porkinen Surrogates fir das humane

Tuberculum majus einen zufriedenstellenden Kompromiss darstellen kann.
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5 Zusammenfassung
Die hier vorliegende experimentelle Arbeit befasst sich mit der Charakteristik des trabekuldren

Knochens im Humerus.

Die genauen Kenntnisse der biomechanischen Eigenschaften sind wertvolle Informationen,
welche unabdingbar sind fiir eine optimale chirurgische Rekonstruktion. Beim Einsatz von
Fadenankern mussen diese bestmdglich an die lokalen ossiren Gegebenheiten des humanen

Humerus angepasst sein.

Biomechanische Testungen kénnen verschiedene Belastungsprofile imitieren und sind gut in vitro
durchfithrbar. Aufgrund einfacher Verfuigbarkeit von tierischen Humeri ist es von groflem
Interesse, welcher Knochen von der biomechanischen Charakteristik am ehesten dem humanen
Knochen entspricht. Um dieses aufzudecken, werden in dieser Studie verschiedene Charakteristika
des trabekuliren Knochens herausgearbeitet. Vergleichend werden Knochenproben von Rindern,

Schafen und Schweinen herangezogen.

Um die Architektur sichtbar zu machen, wird in einem ersten Schritt eine Bildgebung der
verschiedenen Knochenzylinder durchgeftihrt. Aus den so gewonnen Bildern werden sowohl mit
einer industriell verfiigbaren als auch mit einer freien Software die architektonischen Parameter

extrahiert. Die Validitit der freien Software wird gepriift sowie mit der Literatur verglichen.
Ebenso wie die Architektur werden die biomechanischen Qualititen der Proben untersucht.

Dies geschieht in einem Druckversuch, bei dem der ,,Widerstand* des Knochens bis zu einer

gewissen Stauchung gemessen wird.

Aus den radiologischen Bildern werden schliellich Finite-Elemente-Modelle gewonnen, welche in

Simulationen auf die biomechanischen Parameter hin getestet werden.

Da die experimentell gewonnenen biomechanischen Daten vorliegen, kann eine Antwort gegeben
werden, ob auch in der reinen Simulationsumgebung biomechanische Charakteristika ermittelt

werden konnen.



Zusammenfassung 180

Nachdem architektonische Bildparameter per Micro-CT ermittelt und biomechanische

Eigenschaften sowohl im experimentellen Druckversuch als auch in der Simulationsumgebung

gewonnen wurden, kann die vorliegende Studie folgende Aussagen treffen:

1)

2)

Es lassen sich Unterschiede zwischen den eingesetzten Berechnungsalgorithmen
festhalten. Absolut betrachtet lassen sich bei fast allen Spezies und gepoolten
Entnahmeorten signifikante Unterschiede zwischen den Ergebnissen der kommerziellen
Software (IPL) und der freien Software (Bone]) feststellen.

Im Vergleich zur Literatur (Doube et al. [93]) weist vor allem der Parameter Conn.D eine
groBBere Differenz zwischen den Softwarealgorithmen auf. MalB3geblich beeinflusst wird
dieses Ergebnis durch einen Reinigungsschritt in der Software Bone].

In der Regressionsbetrachtung beider Softwarepakete ergeben die gepoolten Proben fiir
die Parameter BV/TV, Tb.Th und SMI ecine fast perfekte Linearitit. Nur in der humanen
osteopenen Gruppe fillt der trabekuldre Zwischenraum durch eine sehr niedrige Gtite auf.
Es zeigt sich, dass das relative Volumen der Knochenprobe einen gro3en Einfluss auf die

Differenz zwischen den beiden Berechnungsalgorithmen ausiibt.

Der experimentelle Druckversuch und der simulierte Druckversuch weisen deutliche
Zusammenhinge auf. So kénnen zwischen dem experimentell ermittelten und rechnerisch
simulierten maximalen Stress vorwiegend gute bis sehr gute Zusammenhinge gesehen

werden. Der Zusammenhang im E-Modul weist ebenso eine hohe Giite auf.

Das ovine Kollektiv weist weniger deutliche Zusammenhinge zwischen den
Druckversuchen auf. Im maximalen Stress wird ein mafBig guter Zusammenhang, im E-

Modul jedoch nur eine sehr niedrige Giite zwischen den Messungen beobachtet.

Es kann festgestellt werden, dass die Qualitit der Glte des Zusammenhanges und damit
die Vergleichbarkeit zwischen der virtuellen Testung und der experimentellen Testung mit

geringer werdender Dichte tendenziell abnimmt.
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3)

4)

Durch statistische Verfahren wie der Hauptkomponentenanalyse und der linearen

Diskriminanzanalyse konnen die Knocheneigenschaften weiter herausgearbeitet werden.

Durch die Hauptkomponentenanalyse kann bestimmt werden, welche Faktoren die
Variabilitit der Knochenproben maligeblich beeinflussen: Neben dem Volumen des
Knochens sind dies in der Simulation gewonnene biomechanische Parameter wie der

Elastizititsmodul, sowie die Versagenslast.

Die lineare Diskriminanzanalyse ist in der Lage zwischen den humanen Proben und den
tierischen Spezies zu unterscheiden. Der Hauptteil dieser Diskriminierung kann durch die

Versagenslast und den E-Modul aus der Simulation hergeleitet werden.

Es kann herausgearbeitet werden, welche Spezies sich am ehesten als Surrogat fiir den

menschlichen Knochen im Tuberculum majus eignet:

Der gesunden menschlichen Biomechanik entspricht hier am ehesten das porkine
Kollektiv. Die Werte des ermittelten E-Modul sind fir beide Spezies sehr dhnlich. Ebenso

verhalt es sich bei der ermittelten Bruchlast des Knochens.

Trotz groBerer Differenzen ist die humane osteopene Gruppe in der Summe der
biomechanischen sowie architektonischen Parameter der porkinen Gruppe ebenfalls niher

als der hier getesteten ovinen und bovinen Gruppe.

Somit kann abschlieBend festgehalten werden, dass sich der porkine Knochen von seinen
strukturellen Eigenschaften her am ehesten eignet ein Surrogat fir das humane Tuberculum

majus darzustellen.
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